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Die Menschen werden immer a¨lter. In der Politik ist dieses Pha¨nomen unter dem Begriff
”
Generationenwandel“ bekannt. Eine Folge dessen ist, dass der Ko¨rper im hohen Alter im-
mer ha¨ufiger nach medizinischen
”
Wartungsarbeiten“ verlangt. Im Jahre 1989 wurden etwa
65.000 Hu¨ftprothesen implantiert. Zwanzig Jahre spa¨ter sind es bereits 150.000 bis 180.000
ku¨nstliche Hu¨ftimplantate pro Jahr [1, 2]. Hinzu kommen etwa 10.000 Revisionsoperationen,
bei denen die alten Hu¨ftprothesen ausgewechselt werden mu¨ssen [2] – Tendenz steigend. Die
Auswecheloperationen werden unter anderem notwendig, wenn sich das Implantat lockert
oder beginnt Materialermu¨dungserscheinungen zu zeigen. Bei Hu¨ftprothesen kann man heut-
zutage mit einer Standzeit von 10 bis 15 Jahren rechnen, in Einzelfa¨llen bis zu 20 Jahren [3].
Bei den Wechseloperationen von einzementierten Implantaten wird der einfassende Knochen
stark in Mitleidenschaft gezogen. Aus diesem Grund wird versucht bei Patienten, die ju¨nger
als etwa 70 Jahre sind, in Hinblick auf einen mo¨glichen spa¨teren Wechsel der Prothese, auf
eine Zementierung verzichtet [3].
Um dem Punkt des Prothesenwechsels entgegen zu arbeiten, unterliegt die Herstellung
von Implantaten einem sta¨ndigen Wandel. So wurden zum Beispiel mit immer neuen Er-
kenntnissen u¨ber Biokompatibilita¨t und mechanischer Belastbarkeit die Ausgangsmaterialien
fu¨r Implantate im Laufe der Zeit von Edelstahl und Chrom-, Kobalt- und Nickellegierungen
durch vorwiegend Titan und Titanlegierungen ersetzt. Auch die Polymere erhalten immer
mehr Einzug in die Sparte der Ausgangsmaterialien [4] und haben in manchen Bereichen,
wie der Wirbelfusionierung, die Metallimplantate fast vollsta¨ndig verdra¨ngt. Aber nicht nur
die Materialien haben sich vera¨ndert, sondern auch die Herstellungsmechanismen. So ko¨nnen
heutzutage durch FEM (Finite-Elemente-Methode) ganze Belastungszyklen fu¨r komplexe Im-
plantatstrukturen simuliert und angepasst werden. So ist aus heutiger Sicht, durch neuartige
dreidimensionale Druckverfahren, sowohl fu¨r Metalle als auch fu¨r Kunststoffe, der Komple-
xita¨t in der Implantatstruktur wa¨hrend der Herstellung, kaum noch eine Grenze gesetzt.
Die vorliegende, interdisziplina¨re Arbeit wird den Osteogeneseprozess von zwei verschiede-
nen Modellen fu¨r orthopa¨dische Implantate untersuchen. Dazu werden beide Modelle mit
einer osteoinduktiven Beschichtung auf Basis der NanoBone
R©
-Technologie versehen. Die
Kla¨rung des Einflusses dieser Schicht auf den Einheilprozess stellt fu¨r diese Arbeit einen
fundamentalen Aspekt dar. Die Charakterisierung der Modellimplantate kann in zwei Teil-
prozesse unterteilt werden. Der erste Teilprozess umfasst die Herstellung und die Beschichtung
der Modelle mittels experimentalphysikalischer Untersuchungsmethoden. Im zweiten Prozess
wird dann jeweils eine medizinische in vivo Studie durchgefu¨hrt, die Aufschluss u¨ber die
Osseointegration liefern soll.
Die Arbeit ist in die beiden Modellimplantate gegliedert. Das erste Modell basiert auf einer
interkonnektierenden Porenstruktur, die besonders im Hinblick auf eine zementfreie Implan-
tatverankerung an Bedeutung gewinnt. Die medizinischen Untersuchungen sollen zeigen, wie
weit der Knochen in diese offenporigen Strukturen wa¨chst. Weiterhin wird eine Methode ent-
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wickelt, die ein objektive Beschreibung der Einwachstiefe ermo¨glicht. Dazu wird der Einfluss
der osseoinduktiven Beschichtung auf dieser Prozess mit erfasst.
Das zweite Modell wird aus dem Polymer Polyetheretherketone (PEEK) hergestellt. PEEK
zeichnet sich besonders durch seine mechanischen Eigenschaften als Implantatmaterial aus
und hat, wie eingangs erwa¨hnt, metallische Implantatmaterialien im Bereich der Wirbel-
sa¨ulenfusionierung stark zuru¨ckgedra¨ngt. Problematisch fu¨r den Kunststoff ist jedoch das
schlechte Gewebe-Implantat-Interface. Die Untersuchungen an diesem Modell sollen zeigen,
ob die osseoinduktive Beschichtung das Problem der unzureichenden Zelladha¨sion lo¨sen kann.
2
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Die vorliegende Arbeit befasst sich mit der Herstellung und Beschichtung von Implantaten.
Um ein Material fu¨r den Implantateinsatz als geeignet zu verifizieren, ist es erforderlich, dieses
einer Vielzahl von Tests zu unterziehen. In Tabelle 2.1 sind die dazu notwendigen Untersu-
chungen, gegliedert in physikalische, chemische und biologische Eigenschaften, dargestellt. Da
sowohl das verwendete Titan zur Herstellung medizinischer Produkte geeignet ist und auch
das Herstellungsverfahren von hochporo¨sen Formko¨rpern [5] eine patentierte Anwendung zur
Herstellung von Implantaten hervorgebracht hat [6], werden die Untersuchungen auf die Be-
schichtung, die in vitro und die in vivo Tests beschra¨nkt. Das Gleiche gilt fu¨r das verwendete
Polymer, welches auch eine Zulassung fu¨r klinische Untersuchungen hat. Auch hierbei wer-
den die Untersuchungen auf die Beschichtung, die in vitro und die in vivo Tests fokussiert. In
beiden Fa¨llen ist davon auszugehen, dass die Materialien die notwendigen Bedingungen und
Eigenschaften zur Implantatherstellung erfu¨llen.
Tab. 2.1.: U¨bersicht der zu u¨berpru¨fenden Materialeigenschaften vor einem Einsatz als Im-
plantat [7].
Eigenschaften notwendige Untersuchungen zur . . .
physikalische und mechanische Dichte, Gaspermeabilita¨t, Ha¨rte, Biegefestig-
keit, Schermodul, elektrische Leitfa¨higkeit,
Wa¨rmeleitfa¨higkeit, thermischer Ausdeh-
nungskoeffizient, spezifische Wa¨rme, Ober-
fla¨chenrauigkeit
chemische und elektrochemische Korrosionsbesta¨ndigkeit, chemische Stabilita¨t,
Lo¨sungsmittelbesta¨ndigkeit, Sterilisierbarkeit,
Wasseraufnahme, Oberfla¨chenspannung
biologische und physiologische Toxizita¨t, Karzinogenita¨t, Thrombogenita¨t, Im-




Unter dem Begriff Osteogenese ist allgemein der Prozess der Knochenbildung zu verstehen.
Der Knochen hat viele Funktionen: die Stu¨tz- und Schutzfunktion, das Knochen-Knochenmark-
System und den Mineralienstoffwechsel [8]. Er besteht aus einer Kollagen-Protein-Matrix, in
3
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der Mineralien eingelagert sind. Die Matrix besteht aus Kollagenfasern, den Fibrillen, zwi-
schen denen die Mineralien hauptsa¨chlich in Form von Hydroxylapatitpla¨ttchen eingelagert
sind. Diese bestehen zu etwa 85 % aus Kalziumphosphat [8].
Der Knochen ist ein lebendes Gewebe und unterliegt einem sta¨ndigem Umbauprozess. Etwa
0,7 % des gesamten Knochens werden bei einem gesunden menschlichen Organismus ta¨glich
neugestaltet und an die a¨ußere Belastung angepasst [9]. Dies geschieht durch Knochenap-
position und -resorption, an denen hauptsa¨chlich drei verschiedene Zelltypen beteiligt sind:
Osteoblasten, Osteozyten und Osteoklasten [10]. Die Abbildung 2.1 stellt diesen Prozess des
Knochenumbaus schematisch dar.
Die Osteoblasten sind fu¨r den Prozess der Knochenapposition verantwortlich. Dazu posi-
tionieren sie sich schichtweise in der Na¨he der Knochenoberfla¨che und beginnen Knochen-
matrix anzulagern. Diese Matrix wird als Osteoid bezeichnet und beschreibt den noch nicht
vollsta¨ndig ausmineralisierten Knochen. Im Laufe dieses Prozesses mauern sich die Osteoblas-
ten in den neuen Knochen ein und werden zu Osteozyten. Der Durchmesser der Osteoblasten
liegt bei etwa 20 µm [11]. Die umgewandelten Osteozyten erstrecken sich u¨ber einem Bereich
von 20 bis 60 µm [11].
Die Osteozyten sind durch ein Netzwerk aus feinsten Versorgungskana¨len, den Canalicu-
li, verbunden. U¨ber dieses Netzwerk findet eine biochemische Signalu¨bertragung und der
Stoffwechsel zwischen dem Blutsystem und den Osteozyten statt. Durch diese Verbindun-
gen ko¨nnen die Osteozyten durch die kalzifizierte, interzellula¨re Substanz, in der sie einge-
baut sind, versorgt werden. Die Versorgung kann jedoch nur bis zu einer Entfernung von
Abb. 2.1.: Die Abbildung zeigt eine schematische Darstellung der Osteogenese. Die Osteo-
klasten lo¨sen den alten Knochen auf. Die Osteoblasten bilden schichtweise neuen Knochen
auf der Oberfla¨che. Dieser Kanal, in dessen Zentrum die Versorgungsgefa¨ße des Knochens
verlaufen, wird als Harvers-Kanal bezeichnet.
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maximal 0,5 mm von einem Kapillargefa¨ß aus aufrecht erhalten werden. Die Kapillargefa¨ße
befinden sich dabei im Zentrum des Havers-Kanals oder seinen Seitenarmen, den Volk-
mann-Kana¨len [12]. Der Havers-Kanal hat einen Durchmesser von etwa 50 µm und ist von
4 bis 20 konzentrischen Lamellenknochen mit einer Dicke von 3 bis 7 µm umschlossen [12].
Dieses Konstrukt wird auch als Osteon bezeichnet und erfordert einen Freiraum von mindes-
tens 150 µm, um sich auszubilden [13].
Wa¨hrend die Osteoblasten den Knochen aufbauen, sind es die Osteoklasten, die fu¨r die Re-
sorption der Knochenmatrix verantwortlich sind. Sie differenzieren sich aus ha¨matopoetischen
Stammzellen des Knochenmarks und regulieren durch Zersetzung von Knochen auch den Blut-
kalziumspiegel [8]. Dazu positionieren sie sich auf der Oberfla¨che des Knochens. Dort bilden
sie mit ihrem Bu¨rstensaum (ruffled border) einen abgeschlossenen Bereich. In diesem Bereich
bilden die Zellen aus CO2 und H2O Salzsa¨ure. Durch die Sa¨ure wird der pH-Wert abgesenkt
und das mineralische Hydroxylapatit aufgelo¨st [14]. Durch lysosomale Enzyme werden die
organischen Bestandteile, wie die Kollagenfasern, aufgespalten. Die aufgelo¨sten Bestandteile
des Knochens werden als eingekapseltes Phagozom durch die Zelle transportiert und dann in
den Kreislauf freigegeben. Durch den Knochenabbauprozess entstehen die typischen Einbuch-
tungen, die Howship’schen Lakunen [15]. Die Osteoklasten haben in etwa eine Ausdehnung
von 100 µm [11].
2.1.2. Osseointegration
Wird in den Knochen ein Implantat eingesetzt, wird dabei das Ziel verfolgt, dass sich der
Knochen und das Implantat stabil miteinander verbinden. Dabei bildet der Organismus ein
einfassendes Knochenlager um den eingesetzten Fremdko¨rper. Dieser Prozess wird als Os-
seointegration bezeichnet. Diese verla¨uft in drei, sich einander u¨berlappenden Phasen [16].
Die erste und wichtigste Phase ist die Einleitung der Osseointegration1, in der die Prolife-
ration der Osteogenesezellen im Wundbereich und auf der Implantatoberfla¨che stattfindet.
Ausgelo¨st wird diese Phase durch die Verletzung des Knochengewebes, welche zum Beispiel
durch das Bohren und Eindrehen des Implantats in den Lagerknochen herbeigefu¨hrt wird.
Durch die einsetzende Wundheilung entsteht ein periimplanta¨res Fibringeru¨st. Die Implanta-
toberfla¨che adsorbiert Proteine aus dem Blutplasma, die sich als Biofilm auf der Oberfla¨che
anlagern. Beide, Fibringeru¨st und Biofilm, begu¨nstigen das direkte Aufsetzen von knochen-
bildenden Zellen auf der Implantatoberfla¨che und die Zelladha¨sion [16,17]. Die zweite Phase
ist die de novo Knochenbildungsphase. Hier finden die Differenzierung und Synthese von
knochenbildenen Zellen statt. Es bildet sich eine Proteinmatrix auf der Implantatoberfla¨che
und der Knochenbildungsprozess durch die Osteoblasten beginnt [16]. Die ersten beiden Pha-
sen werden als Kontaktosteogenese bezeichnet, die bestimmend fu¨r die Bindung zwischen
Implantatoberfla¨che und Knochen ist.
In der spa¨teren dritten Phase beginnt der Remodellingprozess. Zusa¨tzlich zu der Knochen-
apposition kommt die Resorption durch Osteoklastenta¨tigkeit hinzu. Der Knochen wird dabei





2.2.1. Elastizita¨tsmodul - Strukturmodul
Das Elastizita¨tsmodul E gibt das Verha¨ltnis zwischen der mechanischer Spannung σ und der
Dehnung ε an. Die mechanische Spannung ergibt sich aus dem Verha¨ltnis der Kraft F und der








Die Verwendung der 1. Ordnung des isotropen Anteils des Spannungs- und Dehnungstensors
ist jedoch nur zula¨ssig, solange es sich bei der zu untersuchenden Probe auch um einen iso-
tropen Ko¨rper handelt. Dies trifft auf schaum- oder schwammartigen Ko¨rper nicht zu. Eine
mikroskopisch exakte Beschreibung der elastischen Verformung erfordert somit die Einbezie-
hung von ho¨heren Ordnungen.
Wie in der Fachliteratur u¨ber solche offenporo¨sen Implantatmaterialien, gibt der verwen-
dete Begriff des Elastizita¨tsmoduls auch in den folgenden Abschnitten dieser Arbeit nur eine
makroskopische Beschreibung des elastischen Verhaltens der untersuchten Materialien wieder.
2.2.2. Oberfla¨chenspannung
Die Oberfla¨chenspannung beruht auf den anziehenden Kra¨ften, die die Moleku¨le unterein-
ander ausu¨ben. Sie beschreibt das benetzende Verhalten von Flu¨ssigkeiten mit anderen Ge-
gensta¨nden. Die anziehenden Kra¨fte zwischen den Moleku¨len in einer Flu¨ssigkeit werden
Koha¨sionskra¨fte genannt. Die Kra¨fte zwischen den Flu¨ssigkeitsmoleku¨len und einem anderen
Ko¨rper sind als Adha¨sionskra¨fte bekannt [18].
Das Verha¨ltnis dieser beiden Kra¨fte beschreibt das benetzende Verhalten der Flu¨ssigkeit
mit diesem Ko¨rper. Der Lotuseffekt ist ein Beispiel dafu¨r, dass die Adha¨sionskra¨fte zwischen
einem Wassertropfen und einer Unterlage gegenu¨ber den Koha¨sionskra¨ften des Wassers sehr
(a) schwach hydrophil (b) stark hydrophil
Abb. 2.2.: Messung des Kontaktwinkels eines Wassertropfens auf einer schwach hydrophilen
und einer stark hydrophilen Titanoberfla¨che.
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Abb. 2.3.: Infrarot-Spektrum einer Metalloberfla¨che vor () und nach () einer Behandlung
mit atmospha¨rischem Plasma [11]. Die Absorptionsbanden der organischen Verunreinigungen
verschwinden durch die Behandlung.
klein sind. Im Fall keiner oder schlechter Benetzung mit Wasser spricht man von hydro-
phoben2 Oberfla¨chen. Der umgekehrte Fall, dass die Adha¨sion sta¨rker als die Koha¨sion ist,
beschreibt eine hydrophile3 Oberfla¨che. Der Grad der Benetzung wird durch den Kontakt-
winkel beschrieben [19]. Ein Winkel u¨ber 90◦ bezeichnet eine hydrophobe Oberfla¨che, klei-
ner als 90◦ eine hydrophile. In Abbildung 2.2 sind eine schwach hydrophile und eine stark
hydrophile Oberfla¨che einer Titanfolie dargestellt. Der in dieser Abbildung eingezeichnete
Winkel ist nur als theoretische Darstellung und nicht als exakte Messung zu verstehen. Phy-
sikalisch ausfu¨hrlicher wird der Effekt des Kontaktwinkels durch die Youngsche Gleichung
beschrieben [20]. Da diese Arbeit aber keine Kontaktwinkelbestimmungen beinhaltet, soll
dieser Abschnitt nur den Unterschied zwischen hydrophilen und hydrophoben Oberfla¨chen
verdeutlichen. Es wird an dieser Stelle nicht na¨her auf den Kontaktwinkel eingegangen.
Normale, unbehandelte Metalloberfla¨chen haben eine hydrophobe oder sehr schwach hydro-
phile Oberfla¨che. Die Ursache dafu¨r liegt in der Ablagerung von Atomen und Moleku¨len aus
der Luft auf der Materialoberfla¨che, wobei insbesondere Kohlenwasserstoffe und Kohlenstoff-
Sauerstoff-Verbindungen dabei eine bedeutende Rolle spielen [21–23]. Durch einer Plasma-
behandlung werden die Verunreinigungen mit Ionen beschossen, die ausreichend Energie und
Impuls haben, um die verunreinigenden Atome und Moleku¨le herauszuschlagen [24]. Im Dia-
gramm 2.3 sind zwei Messungen einer Infrarot-Spektroskopie dargestellt, die den Vorgang der
Oberfla¨chenreinigung verdeutlichen [11]. Der gru¨ne Graph zeigt eine mit Kohlenstoffverbin-
dungen verunreinigte Metalloberfla¨che. Der rote Graph zeigt die Metalloberfla¨che nach einer
Behandlung mit atmospha¨rischem Plasma. Nach der Behandlung sind die Absorptionsban-
den von organischen Verunreinigungen bei ca. 1400 und 2900 cm−1 verschwunden. Sind die
Bindungen der Oberfla¨che wieder freigelegt, ko¨nnen auch die Wassermoleku¨le wieder besseren





(a) hydrophob (b) hydrophil
Abb. 2.4.: Darstellung der Benetzung (in schwarz angefa¨rbten Wasser) einer hydrophoben
und einer hydrophilen Oberfla¨che von PEEK-Cages.
Im Rahmen dieser Arbeit werden zwei unterschiedliche Gera¨te zur Reinigung der Ober-
fla¨chen verwendet: eine Niederdruckplasmakammer (Nano PCCE, diener electronic GmbH,
Deutschland) und ein atmospha¨rischer Plasmajet (Plasma Beam, diener electronic GmbH,
Deutschland).
Eine Beschichtung durch eine Silica-Matrix, wie sie in den folgenden Abschnitten beschrie-
ben wird, fu¨hrt zwangsla¨ufig zu einer vollsta¨ndig wasserbenetzenden Oberfla¨che. Siliziumdi-
oxid gilt, unabha¨ngig von einer Plasmabehandlung, als vollsta¨ndig benetzendes Material [25].
Niederdruckplasma
Niederdruckplasmen lassen sich, je nach Anwendungsbereich, sowohl mit atomaren Gasen
(z. B. Argon, Helium) als auch mit molekularen Gasen (z. B. Sauerstoff, Stickstoff) erzeu-
gen. Fu¨r diese Arbeit wurde das u¨berwiegend stark a¨tzende Gas Sauerstoff zur Oberfla¨chen-
reinigung verwendet. Wird ein Plasma bei atmospha¨rischen Druck gezu¨ndet, kommt es zu
starken Wechselwirkungen zwischen den neutralen Teilchen der Atmospha¨re und den ange-
regten geladenen Teilchen. Durch die Stoßprozesse geben die angeregten Teilchen Energie ab
und heizen dadurch die gesamte Atmospha¨re auf.
Wird jedoch der Druck in der Brennkammer der Plamsaanlage und somit die Gesamtanzahl
der Teilchen reduziert, reduziert sich auch die Wahrscheinlichkeit fu¨r eine Wechselwirkung
zwischen neutralen und geladenen Teilchen deutlich. Das Plasma bleibt kalt. Durch die geringe
Wa¨rmeenergie des Niederdruckplasmas ist dieses besonders geeignet, um Polymeroberfla¨chen
zu reinigen, ohne diese dabei thermisch zu verformen oder gar zu zersto¨ren [11].
Dieser Prozess der Oberfla¨chensa¨uberung durch ein Sauerstoffplasma la¨sst sich ebenfalls
fu¨r den Kunststoff Polyaryletheretherketon (PEEK) anwenden [26]. In der Abbildung 2.4 ist
ein Wirbelsa¨ulenimplantat (Cage), welches aus diesem Kunststoff besteht, dargestellt. Das
Implantat wird beispielhaft fu¨r alle in dieser Arbeit verwendeten Polymerko¨rper u¨ber eine





und Aktivierung der Kunststoffoberfla¨che wird das untere Ende des Cages von oben herab
mit Wasser in Kontakt gebracht. Zur besseren Darstellung des Wassers auf der Polymer-
oberfla¨che wird dieses mit schwarzer Tinte eingefa¨rbt. Nur an der gesa¨uberten hydrophilen
Oberfla¨che ist zu beobachten, wie die Flu¨ssigkeit selbststa¨ndig an der Implantatstruktur nach
oben klettert.
Atmospha¨rischer Plasmajet
Die a¨ußere, potentialfreie Elektrode des atmospha¨rischen Plasmajets wird durch einen fle-
xiblen Schlauch mit dem Arbeitsgas, der Druckluft (trocken und o¨lfrei) und der Hochspan-
nung (bis zu 10 kV) versorgt (eine Skizze mit der technischen Darstellung des verwendeten
Plasmajets ist in Abb. A.1 im Anhang auf Seite 100 beigefu¨gt). Durch diese flexible Versor-
gungsverbindung kann die Elektrode von freier Hand u¨ber den Anwendungsbereich bewegt
werden. Im Bereich der Entladungszone der Elektrode wird das eingeleitete Prozessgas durch
einen Lichtbogen angeregt und in den Plasmazustand u¨berfu¨hrt [11]. Das entstehende Plasma
wird durch den Druckluftstrom aus dem Du¨senkopf herausgeblasen [27]. Der Plasmastrahl
hat im Austrittsbereich einen Durchmesser von 5 mm. In einer Entfernung von etwa 1 cm von
der Du¨se ist der gelblich-weiß schimmernde Strahl bei Tageslicht mit dem Auge nicht mehr




Die Produkte aus der NanoBone
R©
-Technologie bestehen im Wesentlichen aus synthetisch her-
gestelltem Hydroxylapatit, welches in einer nanoporo¨sen Silicagelmatrix eingebettet ist. Sie
sind Knochenersatzmaterialien, die in der orthopa¨dischen sowie der Dental- und der Trauma-
chirurgie eingesetzt werden. Sie werden verwendet um Knochendefekte zu therapieren und
unzureichendes Knochengewebe wieder aufzubauen. Ein Knochenersatzmaterial wird beson-
ders dann erforderlich, wenn es sich um u¨berkritische Defekte handelt, die der Organismus
nicht mehr selbststa¨ndig ausbessern kann. Um eine gute Wirkungsweise zu erzielen, wird in
dem Biomaterial die Nanostruktur der extrazellula¨ren Knochenmatrix nachempfunden.
Die Abbildungen 2.5 zeigen einzelne Produkte aus der NanoBone
R©
-Reihe, die von einem
(a) (b) (c)
Abb. 2.5.: Abbildungen von NanoBone
R©




Granulat und Block bis hin zu einer kneteartigen Putty reichen. Erga¨nzend werden in Zukunft
vielleicht Mikroteilchen und Beschichtungsmo¨glichkeiten von Implantaten hinzukommen, die
sich momentan noch im Entwicklungsstadium befinden.
2.3.1. Sol-Gel-Prozess
Ein Sol ist ein kolloiddisperses System [28]. In diesem System bilden sich kleine Partikel (1 bis
100 nm), die je nach weiterer Handhabung als Pulver benutzt werden ko¨nnen oder zu komple-
xen Gelstrukturen agglomerieren [29]. Die Abbildungen 2.6(a) bis (c) stellen schematisch die
Unterschiede zwischen Sol, Pulver und Gel dar. Dieser Vorgang kann im Wesentlichen durch
zwei chemische Prozesse beschrieben werden: die Hydrolyse und die (Poly-)Kondensation.
Ausgehend von einem tetraedischen Alkoxidpra¨kursor (z. B. Tetramethylorthosilicat, Tetra-





−−Si−OH + ROH (2.2)
wird die Restgruppe gegen eine Hydroxylgruppe ausgetauscht und es entsteht Kieselsa¨ure
(Si(OH)4). Die Kondensation wird in zwei Teilprozesse gegliedert: die alkoholische Konden-
sation
−−Si−OR + HO−Si alko. K.−−−−−−−⇀↽ −
Alkoholyse
−−Si−O−Si−−+ ROH (2.3)
und die wa¨ssrige Kondensation
−−Si−OH + HO−Si wa¨ss. K.−−−−−−⇀↽ −
Hydrolyse
−−Si−O−Si−−+ H2O. (2.4)
Wa¨hrend der Kondensation verknu¨pfen sich zwei Si-Moleku¨le u¨ber eine Si−O−Si-Verbindung,
die auch als Siloxan bezeichnet wird. Durch das Fortschreiten der Kondensation agglomerieren
immer mehr Si-Moleku¨le u¨ber Siloxane und Wasserstoffbru¨ckenbindungen [31] zu gro¨ßeren
Partikeln, zyklischen Ringen oder langen Ketten. Neben dem Diagramm in der Abbildung
(a) (b) (c)
Abb. 2.6.: Schematische Darstellung der Partikelaggregation fu¨r ein Sol (a), Puder (b) und





2.7(a), das die Solstabilita¨t und Gelatationszeit in Abha¨ngigkeit vom pH-Wert zeigt, veran-
schaulicht die Abbildung 2.7(b) diesen Vorgang anhand einer schematischen Darstellung.
Beschleunigt und gesteuert werden kann dieser Prozess u¨ber das Molverha¨ltnis von Wasser
oder Lo¨sungsmittel zum Pra¨kursor und der Reaktionszeit sowie dem Druck. Eine besondere
Rolle kommt dabei dem Katalysator zu, der sowohl saurer als auch basischer Natur sein
kann [25,30,32]. Damit la¨sst sich nicht nur die Gelatationszeit auf etwa ein Zehntel reduzieren,
sondern auch gezielt die Porosita¨t steuern [33]. Der Katalysator beeinflusst dabei maßgeblich
den pH-Wert, welcher wiederum Einfluss auf die Partikelgro¨ße und -aggregation nimmt. In
dem Buch Sol-Gel-Science von Brinker und Scherer [30], das sich stark an den Arbeiten
von Iler [25] orientiert, werden vier pH-Wert Bereiche beschrieben: pH < 2, pH 2 bis 7, pH 7
bis 10 und pH> 10 [25,30]. Bei pH 2 liegt der isoelektrische Punkt, an dem die Si-Partikel nach
außen hin neutral sind und keine Krafteinwirkung in elektrischen Feldern spu¨ren. Im Bereich
des isolektrischen Punktes (pH 1 bis 3) ist das Sol metastabil, das heißt, die Gelatationszeit
ist dementsprechend hoch (s. Abb. 2.7(a)). Unterhalb von pH 2 bekommen die Si-Partikel
eine positive Oberfla¨chenladung und die Gelbildungszeit sinkt mit abnehmenden pH-Wert.
Ebenso verla¨sst das Sol mit zunehmenden pH-Wert den metastabilen Bereich und kommt in
eine Phase der schnellen Aggregation (pH 4 bis 7).
In dieser Phase agglomerieren die kleinen Prima¨rpartikel, die frei in der Lo¨sung diffundie-
ren, zu gro¨ßen Clustern, die sich wiederum zu noch gro¨ßeren Clustern vernetzen (s. Abb.
2.8(a) bis (d)) [32].
Bei einer ausreichenden Salzmenge im Sol erweitert sich die Aggregationsphase bis zu einem
pH von 10,5. Sind jedoch keine Salze vorhanden, stabilisiert sich das Sol und es findet keine
Agglomeration der Partikel statt. Aufgrund des Strebens nach einer Reduzierung der freien
Energie kommt es jedoch zu einem Materiestrom von kleinen zu großen Kolloiden. Dabei
werden kleine Partikel immer kleiner und große wachsen an. Die Gesamtanzahl der Partikel
nimmt ab. Dieser Vorgang wird als Ostwald-Reifung bezeichnet [25,30].






























































Abb. 2.7.: Beeinflussung der Solstabilita¨t und Gelatationszeit (a) sowie die Partikelgro¨ße
und das Gelnetzwerk (b) durch den pH-Wert [25,30].
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Bei der Vernetzung der Prima¨rpartikel zu Clustern, die dann wiederum zu noch gro¨ßeren
Partikeln agglomerieren, entstehen selbsta¨hnliche Strukturen. Diese Strukturen werden als
dreidimensionales massen-fraktales Netzwerk (das Gel) bezeichnet und zeichnen sich durch
vergleichsweise große Oberfla¨chen bei kleinen Volumen aus [35]. Fu¨r ein euklidisches Objekt
gilt, dass sich seine Masse m proportional zum Volumen V verha¨lt, welches durch seine
Abmessungen in allen drei Raumrichtungen r3
m ∼ r3 (2.5)
beschrieben werden kann. Dabei gibt die Zahl 3 die massen-fraktale Dimension 1 < df < 3
wieder. Diese Dimension kann je nach Struktur variieren. Die Abbildung 2.8(e) verdeutlicht
die selbsta¨hnliche Struktur anhand der Sierpinski-Pyramide. Fu¨r das theoretische Beispiel










Durch Messung der Kleinwinkelstreuung von Ro¨ntgenstrahlen (SAXS) an fraktalen Struktu-
ren kann deren Dimension ermittelt werden [32,36].
Je nach dem welches Material in den Poren des Gels vorzufinden ist, wird die Bezeichnung
festgelegt: Hydrogel (Wasser), Alkogel (Alkohol) oder Aerogel (Luft). Die Kapillarkraft in
(a) (b) (c) (d)
(e)
Abb. 2.8.: (a)-(d) Cluster-Cluster-Aggregation: aus den Prima¨rteilchen (ganz links) bilden
sich Cluster die wiederum Cluster bilden [32].






den Poren des Gels sorgt dafu¨r, dass bei der Trocknung des Gels, die Gelstruktur zusammen-
gedru¨ckt wird und ein Xerogel entsteht. Durch u¨berkritische Trocknung bleibt die Struktur
erhalten und es wird ein Aerogel erzeugt [25].
2.3.2. Synthetisches Hydroxylapatit
Urspru¨nglich wurde das NanoBone
R©
-Granulat aus Hydroxylapatit (HA) hergestellt, das aus
bovinem Knochen gewonnen wurde. Im Zuge der Promotionsarbeit von U. Weber [37] wur-
de eine nasschemische Fa¨llungskammer aufgebaut. Diese dient dazu um synthetisches HA
herzustellen, das in seiner Zusammensetzung und Morphologie stark dem menschlichen HA
a¨hnelt.
Fu¨r die Fa¨llungsreaktion werden Calciumchlorid (CaCl2) und Natriumhydrogenphosphat
(Na2HPO4) in getrennten Beha¨ltern in deionisiertem Wasser (VE-Wasser) aufgelo¨st. Die
Struktur der bei der Fa¨llung entstehenden HA-Kristallite kann u¨ber die Temperatur, den
pH-Wert und der Lo¨sungskonzentration variiert werden. Um fu¨r die Fa¨llung einen pH-Wert
von 7,8 bei Raumtemperatur einzustellen, wird dem Beha¨lter mit dem gelo¨sten Phosphatsalz
25 %ige Ammoniumhydroxidlo¨sung (NH4OH) hinzugegeben. Durch die Konzentration in den
Beha¨ltern mit den Salzlo¨sungen wird fu¨r die Fa¨llung das molare Mischverha¨ltnis zwischen
Kalzium und Phosphor auf das gleiche Verha¨ltnis von 1,67, wie im menschlichen HA [38], ein-
gestellt. Nach dieser Fa¨llung wird der HA-Schlicker durch mehrmalige Unterdruckfiltration
mit VE-Wasser von den verbliebenen Nebenprodukten (NH4Cl,NaCl) gesa¨ubert. Abschlie-
ßend wird der HA-Schlicker mit Ethanol gefiltert. Dabei werden die Wassermoleku¨le durch
den Ethanol ersetzt. Als Endprodukt der HA-Herstellung entsteht ein Ethanol-HA-Schlicker
mit etwa 10 % Feststoffgehalt.
Die TEM-Abbildung 2.9(a) zeigt die Struktur der HA-Kristallite. Die nadelfo¨rmigen dunklen
Striche sind die Kalziumphosphatpla¨ttchen in einer Draufsichtperspektive. Im Diagramm der
(a) TEM















2θ / ° (CuKα)
(b) WAXS
Abb. 2.9.: (a) Die TEM-Aufnahme stellt die Struktur der synthetischen Hydroxylapatit-
Pla¨ttchen dar [Quelle: AG Nanostrukturierte Materialien]. (b) Das Diagramm vergleicht die
Weitwinkelro¨ntgenstreukurven von synthetischen HA mit dem HA im menschlichem Knochen
[Quelle: AG Nanostrukturierte Materialien].
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Abbildung 2.9(b) werden die Ro¨ntgenstreukurven vom synthetischen HA mit dem HA im
menschlichen Knochen gegenu¨bergestellt. Die Messung zeigt, dass das synthetische HA dem
menschlichen HA sehr a¨hnlich ist.
2.3.3. Herstellung von NanoBone
R©
Seit dem Jahr 2003 stellt die Firma Artoss ihre Knochenaufbaumaterialien auf Basis des
Sol-Gel-Prozesses her, die durch das Patent DE10338634 geschu¨tzt sind [39].
Fu¨r die Herstellung des Sols wird als Prekursor Tetraethylorthosilikat (TEOS) verwendet,
das zusammen mit 2-molarer Essigsa¨ure unter sta¨ndigem Ru¨hren (500 U/min) in einem
Massenverha¨ltnis von 1,56 zur Hydrolyse gebracht wird. Der einsetzende Hydrolyseprozess ist
eine exotherme Reaktion, die u¨ber den Temperaturverlauf nachvollzogen werden kann. Nach
etwa 115 min erreicht die Dispersion ein Temperaturmaximum von etwa 35 ◦C. Weitere 10 min
nach dem Erreichen des Temperaturmaximums ist die Hydrolyse abgeschlossen. Vor einer
Weiterverarbeitung wird das Sol auf 4 ◦C heruntergeku¨hlt, um die einsetzende Kondensation
einzuda¨mmen.
Anschließend wird das Sol mit synthetischem Hydroxylapatit vermischt und im na¨chsten
Schritt zum NanoBone
R©
-Granulat weiterverarbeitet. Das Mischverha¨ltnis zwischen dem SiO2
aus dem Sol und dem HA liegt bei 24 zu 76 Gew.%. Wa¨hrend des Trocknungsprozesses ent-
steht ein Xerogel, das die fraktalen Strukturen zum gro¨ßten Teil wieder zersto¨rt. Abschließend
wird das Material einem Temperprozess von 700 ◦C unterzogen, um es von verbliebenden zell-
toxischen Alkylgruppen zu befreien [40].
2.3.4. Anwendung von NanoBone
R©
Fu¨r das erste Modellimplantat aus Titanschaum (Kap. 4) wird synthetisches Hydroxylapatit
in dem oben beschriebenen Sol unter Zugabe von Ethanol dispergiert. Sowohl das Hydroxyla-
patit als auch das Sol stammen aus der Produktion der Firma Artoss. Die flu¨ssige Dispersion
wird, vor dem Einsetzen der Gelatation, auf rotierende Implantate in einem Spru¨hprozess
aufgetragen. Die genaueren Angaben zu Herstellung der Beschichtungslo¨sung werden im Ab-
schnitt 4.3.3 aufgelistet.
Im zweiten Modellimplantat aus Polyetheretherketon (Kapitel 5) wird ausschließlich mit
NanoBone
R©
S39 beschichtet. Das Material ist aus der zweiten Granulatproduktionsreihe und
wird mit dem synthetischem Hydroxylapatit aus der firmeneigenen Fa¨llungsproduktion her-
gestellt. In der zweiten Reihe wird das SiO2/HA Massenverha¨ltnis von 24/76 auf 39/61
gea¨ndert und dadurch die spezifische Oberfla¨che von 85 m2/g auf 207 m2/g um ein Vielfaches
erho¨ht [41].
2.3.5. Lo¨slichkeit von NanoBone
R©
Fu¨r eine Zulassung fu¨r den U.S. amerikanischen Markt durch die FDA (Food and Drug
Administration) ist eine biologische Beurteilung von medizinischen Produkten notwendig.
Dazu geho¨rt fu¨r das NanoBone
R©
-Biomaterial ein qualitativer und quantitativer Nachweis
von keramischen Abbauprodukten (nach ISO 10993-14). Fu¨r diesen Test wird das Biomaterial






Untersuchung soll das Verhalten der Probe in Ko¨rperflu¨ssigkeiten widerspiegeln. Das Ergebnis
zeigt keine Lo¨slichkeit des Biomaterials.
Dennoch ist es mo¨glich das NanoBone
R©
-Material im Laborversuch wieder aufzulo¨sen. Dazu
mu¨ssen die beiden Komponenten des Biomaterials, die SiO2-Matrix und das Hydroxylapatit,
in zwei getrennten Prozessen entfernt werden.
Osteoklasten bauen NanoBone
R©
ab, indem sie durch eine Protonenpumpe und einen Chlo-
ridionenkanal in einem abgegrenzten Bereich auf der Knochenoberfla¨che Salzsa¨ure entste-
hen lassen [42]. Dadurch wird der pH-Wert auf 4,5 abgesenkt und das Knochenmineral auf-
gelo¨st [14]. Im Labor wird das kristalline Hydroxylapatit ebenfalls durch eine Sa¨ure entfernt.
Im zweiten Schritt wird das Si-Gel in einer Lauge gelo¨st. Das Diagramm 2.7(a) auf Seite
11 zeigt, dass sich das SiO2 ab einem pH-Wert von mehr als 10,5 auflo¨sen wird.
Die beiden Teilprozesse zum Entfernen von NanoBone
R©
-Schichten werden in dieser Arbeit
durch Essigsa¨ure und Natronlauge realisiert.
2.3.6. Wirkungsweise von NanoBone
R©
Bis heute konnte die vollsta¨ndige Wirkungsweise der NanoBone
R©
-Technologie durch die Wis-
senschaft nicht eindeutig gekla¨rt werden. Bei der Anwendung wird das Material mit autolo-
gem Blut vermischt. Durch die Koangulation des Blutes bildet sich ein Fibrinnetzwerk auf der
Oberfla¨che. Es wird davon ausgegangen, dass bei einem Kontakt des Biomaterials mit dem
autologen Blut des Patienten, sich die Proteine aus dem Blut auf der nanoporo¨sen Oberfla¨che
ablagern. Dadurch wird das Biomaterial hinter den ko¨rpereigenen Proteinen
”
versteckt“ und
nicht mehr als Fremdko¨rper angesehen, was eine Infektion und Abstoßungsreaktion bedeuten
wu¨rde.
Abb. 2.10.: Die Abbildung zeigt eine schema-




SiO2-Matrix, die die HA-Pla¨ttchen umlagert,
wird aufgelo¨st und durch organisches Material
ersetzt.
Das Biomaterial wird im Laufe der Zeit
vollsta¨ndig abgebaut und durch neuen Kno-
chen ersetzt, im sogenannten Remodelling-
prozess. Eingeleitet wird dieser Prozess
durch einen Matrixwechsel, bei dem die Si-
liziummatrix, die das Hydroxylapatit um-
lagert, vollsta¨ndig gegen organisches Gewe-
be ausgetauscht wird (s. Abb. 2.10). Dieser
Wechsel kann nicht nur in vivo nach wenigen
Tagen [43,44], sondern auch in vitro bei der
Lagerung von beschichteten Implantaten im
humanen Blut beobachtet werden [45]. Die
Untersuchung zeigt ein Absinken des Silizi-
umgehaltes von 100 % auf etwa 20 % inner-
halb der ersten halben Stunde. Nach dem
Durchlauf des Matrixwechsels ist davon aus-
zugehen, dass der Remodellingprozess des
Biomaterials beginnt.
Dabei wird das Biomaterials durch die natu¨rliche Osteoklastenta¨tigkeit abgebaut. Dem
Organismus scheinen Reize u¨bermittelt zu werden, dass es sich bei dem Biomaterial um alten
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Knochen handelt. Dieser muss nicht nur abgebaut, sondern auch gleichzeitig durch Osteo-
blastenta¨tigkeit neu aufgebaut werden. So wird nach kurzer Zeit das synthetische Material




Fu¨r die Untersuchung und Charakterisierung der hergestellten Proben werden sowohl Licht-
als auch Elektronenmikroskope verwendet. Die Proben aus den tierexperimentellen Stu-
dien werden nach der Sa¨ge-Schliff-Technik nach Donath und Breuer angefertigt [46].
Die Betrachtung und digitale Aufnahme der histologischen Du¨nnschliffe erfolgt mit dem
Durchlichtmikroskop Axioskop 40 (Zeiss, Deutschland), der Digitalkamera AxioCam MRc5
(Zeiss) und der Software AxioVision 4.8 (Zeiss). Die Proben fu¨r eine elektronenmikrosko-
pische Untersuchung werden mit dem Ultramikrotom LEICA EM UC6 (Leica, Deutsch-
land) pra¨pariert. Es werden sowohl rasterelektronenmikroskopische (DSM 960, Zeiss) als
auch transmissionselektronenmikroskopische Aufnahmen (EM 912 OMEGA, Zeiss) angefer-
tigt. Zusa¨tzlich wird fu¨r eine Elementanalyse mit dem Rasterelektronenmikroskop die ener-
giedispersive Ro¨ntgenspektroskopie (EDX) angewendet.
3.2. Tierexperimentelle Studie
Im Rahmen dieser Arbeit werden zwei tierexperimentelle Studien durchgefu¨hrt. Dazu ist es
erforderlich, die getesteten Modellimplantate vor der Implantierung zu sterilisieren bezie-
hungsweise wa¨hrend des gesamten Herstellungsprozesses steril zu arbeiten. Weiterhin ist es
notwendig, vor der Operation zu besta¨tigen, dass das Implantat keine toxischen Eigenschaften
aufweist. Neben den Voruntersuchungen spielt die Tierspezies eine entschiedene Rolle.
3.2.1. Sterilisation und steriles Arbeiten
Tab. 3.1.: U¨bersicht der Haltezeiten in






Soweit dies mo¨glich ist, findet der Herstel-
lungsprozess der Modellimplantate inner-
halb der definierten Atmospha¨re einer rei-
nen Werkbank der Klasse 2 statt (Herasa-
fe HSP12, Heraeus, Deutschland). Die fer-
tig beschichteten Implantate werden durch
Heißluft sterilisiert. Je nach Abha¨ngigkeit
der Dauer der Sterilisation ist die Heißluft-
temperatur zu wa¨hlen (s. Tab. 3.1) [47,48].
Fu¨r die Sterilisation werden in einem Tro-
ckenschrank (Binder, Deutschland) die beschichteten Implantate in Glasvials gelagert und
180 min einer Temperatur von 160 ◦C ausgesetzt. Anschließend werden die Glasvials mit gam-




Hat ein Implantat die physikalischen und chemischen U¨berpru¨fungen erfolgreich absolviert
(s. Tab. 2.1 auf S. 3), muss die Biokompatibilita¨t kontrolliert werden. Dies wird durch in
vitro Tests realisiert. Dazu wird eine definierte Anzahl an Zellen (z. B. Fibroblasten (L-929,
ATCC LGC Standards, UK) oder menschlichen Osteosarkomazellen (MG-63, ATCC LGC
Standards, UK)) auf der Probenoberfla¨che angesiedelt. Nach einem im Vorfeld der Studie
festgelegten Zeitraum, der in der Regel ein paar Tage umfasst, wird die Anzahl der Zellen
ausgeza¨hlt und deren Entwicklung untersucht. Dies kann sowohl durch eine einfach Beschrei-
bung des a¨ußerlichen Erscheinungsbildes oder aber durch eine Charakterisierung der che-
mischen Interaktionen bestimmter Zusatzstoffe in der Zellna¨hrlo¨sung erfolgen. Zu dem letz-
teren Punkt za¨hlt der Live-Dead und der XTT-Test. Beim Live-Dead-Test ko¨nnen lebende
von toten Zellen durch Fluoreszenzmarker unterschieden werden [49]. Durch die Zugabe von
Calcein-Aceton-Methylester bilden lebende Zellen gru¨n fluoreszierendes Calcein. Weiterhin
wird das rot fluoreszierende Ethidium Homodimer-1 als Farbmarker hinzugegeben, das nur
bescha¨digte Zellmembranen, wie bei toten Zellen, durchdringen kann [50]. Eine Ausza¨hlung
der jeweiligen gru¨n und roten beziehungsweise lebendig und toten Zellen erfolgt in einem Fluo-
reszenzmikroskop. Bei einem XTT-Test wird das Absorptionsverhalten der Zelllo¨sung durch
Formazan gemessen [51]. Die Menge an Formazan ist abha¨ngig von der mitochondrialen De-
hydrogenase, welche die Vitalita¨t der Zellen widerspiegelt [52]. Aufgrund der bestimmten
Zellreaktionen mit dem Implantatsmaterial wird eine Einteilung in toxisch1, inert2, bioaktiv3
oder degradabel4 vorgenommen [11].
Bei einer Beschreibung des a¨ußerlichen Erscheinungsbildes ko¨nnen unter anderem folgende
Situationen auftreten: Eine weit ausgebreitete Zelle, die sich flach an der Oberfla¨che an-
schmiegt, deutet auf eine nichttoxische Oberfla¨che hin, auf der sich der Organismus wohl
fu¨hlt. Zieht sich die Zelle jedoch zusammen und bildet eine kugelartige Form, kann es sich
um eine abgestorbene Zelle handeln, die infolge einer giftigen Oberfla¨che nicht u¨berlebensfa¨hig
war. Das Vorkommen kugelartiger Zellformen kann ebenfalls auch auf Platzmangel oder eine
Zelldifferenzierung hindeuten.
3.2.3. Tiermodell - New Zealand White Rabbit
Auf eine erfolgreiche in vitro Studie folgt eine in vivo Studie, bei der das Implantat in einem
lebenden Organismus untersucht wird. Dazu gibt es unterschiedliche Tiermodelle, wobei nicht
jedes Modell fu¨r jede Untersuchung geeignet erscheint. Je kleiner das Tier, desto schneller ist
der Stoffwechsel [9, 53].
Das Kaninchenmodell gilt als etabliertes Standardmodell fu¨r die Untersuchungen von Den-
talimplantaten oder Implantaten in dieser Gro¨ßenordnung [54–56]. Da die angefertigten Mo-
dellimplantate in dieser Gro¨ßenordnung liegen, wird auch das Kaninchenmodell gewa¨hlt. Das
Kaninchen hat einen etwa dreimal so schnellen Stoffwechsel wie der Mensch [9]. Dadurch
ergeben sich die in Tabelle 3.2 abgebildeten Umrechnungszeiten fu¨r den gesamten Knochen-
remodellingprozess. Unabha¨ngig von dem Implantat, ob Titan- oder PEEK-Stift, wird in
1Bildung von Gewebsnekrose
2Bildung einer nicht-adha¨renten Bindegewebskapsel um das Implantat
3Bildung einer Bindung zwischen Gewebe und Implantat
4Ersetzen des Implantates durch Gewebe
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3.2. Tierexperimentelle Studie
Tab. 3.2.: Die Tabelle zeigt den Zyklus des kortikalen Knochenremodelings fu¨r Kaninchen,
Hund und Mensch (Zeitangaben in Wochen) [9].
Phase Kaninchen Hund Mensch
Aktivierung 0,5 0,5 1.0
Resorption 1,0 1,5 2,0
Ruhephase / Umkehr 0,5 1,0 1,5
Formation 4,5 10,0 13,0
gesamt 6,0 12,0 17,0
Faktor 1x 2x 3x
den Operationen immer gleich verfahren. Die Operation unterliegt den europa¨ischen Richt-
linien fu¨r einen artgerechten Handhabung mit Labortieren (DE 86/609/CEE) und wird von
der lokalen Tierschutzbeho¨rde unter dem Aktenzeichen LALLF M-V/TSD/7221.3-1.1-027/09
autorisiert. Die Tiere werden mit Wasser und Standardlaborfutter erna¨hrt.
Fu¨r die Operation werden weibliche New Zealand White Rabbits (Charles River Labo-
ratories, Deutschland) mit einem Ko¨rpergewicht von 3,5 bis 4,0 kg verwendet. Vor der Opera-
tion werden die Tiere mit einer Mischung aus 10 % Ketamine (bela-pharm, Deutschland) und
2 % Xylazine (Rompun
R©
, Bayer AG, Deutschland) und 10 min nach Beginn noch einmal mit
0,3 ml Atropin (0,5 mg/ml, ratiopharm, Deutschland) anesthesiert. Als Antibiotikum wird
Penicillin (i. M. 150.000 i. E., Infectocillin, Infectopharm, Deutschland) injiziert. Zusa¨tzlich
wird vor der Operation Lidocaine (Xyloccitin-loc, Mibe GmbH, Deutschland) und nach der
Operation fu¨r 3 Tage im Trinkwasser Novaminsulfon (500 mg/ml, ratiopharm, Deutschland)
als Analgetikum verabreicht.
Wa¨hrend der Operation werden die Kaninchen in der Ru¨ckenlage mit angewinkelten Hin-
terla¨ufen auf dem Operationstisch positioniert. Der Kniebereich wird vor der Operation aus-
rasiert und mit Povidon-Iod (Betaisodona) desinfiziert. Zu Beginn der Operation wird ein
sagittaler Schnitt am Knie durch die Epidermis, das Muskelgewebe und das Periost vorge-
nommen, um den Knochen freizulegen. Die Positionierung des Implantates wird wa¨hrend der
Operation durch Ro¨ntgenaufnahmen ermittelt. Wa¨hrend des Bohrens wird die Wunde mit
Kochsalzlo¨sung geku¨hlt. Dies geschieht um Hitzescha¨den zu vermeiden, da es bereits ab Tem-
peraturen von 45 ◦C zur Proteinkoagulation, zum Zelltod von Osteozyten und Gewebenekrose
im Knochenlager kommen kann [17]. Nach dem Bohren wird die Wunde mit Kochsalzlo¨sung
ausgespu¨lt. Anschließend wird das Implantat gesetzt, mit Gentamicin gespu¨lt und Periost,
Muskelfasern sowie Epidermis wieder verna¨ht. Nach der Standzeit werden die Tiere mit dem
Wirkstoff Pentobarbital (Release
R©




4. Modellimplantat aus Titanschaum (TS)
Unter der Annahme, dass sich die Tendenz in Richtung zementfreier Implantate weiter ent-
wickelt, sto¨ßt man unweigerlich auf modifizierte Oberfla¨chen. Die Modifikationen sollen die
Osseointegration des Knochengewebes in die Implantatstruktur verbessern. Dafu¨r ist es not-
wendig, dass die Implantatstruktur eine dreidimensionale interkonnektierende Porosita¨t auf-
weist, welche ein Hineinwachsen des Knochens ermo¨glicht. Dieses Kapitel wird sich mit
genau diesen offenporigen Strukturen befassen. Das Ziel wird dabei sein, aus Titan ein
Modell fu¨r orthopa¨dische Implantate zu entwickeln. Das Modell soll eine dreidimensionale
Oberfla¨chenstruktur aufweisen und in einem Kleintierversuch Aufschluss u¨ber die Gewebe-
Oberfla¨chen-Wechselwirkungen liefern. Zur Ergebniserfassung wird ein neuer Auswertungs-
algorithmus verwendet, der die Osseointegration mit objektiven und vergleichbaren Zahlen
beschreibt. Außerdem wird an diesem Modell eine Beschichtung mit osteoinduktiver Wirkung
getestet und dabei der Einfluss auf das Einwachsen des Knochens dokumentiert.
4.1. Struktur und Eigenschaften von Titan
Mit einem Anteil von 0,56 % steht das Element Titan an 9. Stelle der Elementha¨ufigkeiten in
unserer Erdkruste. Im Bereich der Medizintechnik liegen das Leichtmetall und seine Legierun-
gen als Implantatmaterial wohl an 1. Stelle, um Knochendefekte zu u¨berbru¨cken oder andere
Implantate zu fixieren. Besonders bei Eingriffen im Bereich der Hu¨fte, dem Knie, schweren
Knochenbru¨chen oder Zahnimplantaten spielt das Titan eine bedeutende Rolle.
Titan ist ein allotropes Element, was bedeutet, dass es in zwei oder mehr Strukturformen
bei gleichen Aggregatzustand vorkommen kann. Es wechselt beim U¨bersteigen der Transus-
temperatur von 882 ◦C von der α in die β-Phase. Die Gitterstruktur wechselt dabei von einer
hexagonal dichten Packung in eine kubisch raumzentrierte Anordnung [57–60]. In der Tabelle
4.1 sind einige Eigenschaften des Titans im Vergleich zu anderen Metallen dargestellt. Die
Transustemperatur fu¨r commercial pure (cp) Titan vera¨ndert sich mit dem Reinheitsgrad
und den Legierungsanteilen, wie in Tabelle 4.2 aufgelistet.
Titan reagiert sehr stark mit Sauerstoff und bildet bei Kontakt mit Luft sofort eine Pas-
sivierungsschicht auf der Oberfla¨che aus. Diese hauptsa¨chlich amorphe Titandioxidschicht
erreicht etwa eine Dicke von 1,5 bis 10 nm und schu¨tzt das Metall vor weiterer Korrosi-
on [22, 65, 66]. Neben dem Titandioxid, das auch als Titan-(IV)-Oxid bezeichnet wird, gibt
es weitere Titan-Sauerstoff-Verbindungen, wie in Tabelle 4.3 dargestellt. Die drei bekann-
testen Phasen des Titandioxids sind Rutil, Anatas und Brookit, wobei Brookit aufgrund
seiner Instabilita¨t nur selten vorkommt [67]. Das Diagramm in Abbildung 4.1(a) zeigt die
Druck- und Temperaturabha¨ngigkeit der Phasen des Titandioxids. Bei einer hohen Tempera-
turbehandlung des Titans entsteht Rutil, durch welches Sauerstoffionen problemlos hindurch
diffundieren ko¨nnen. Die Oxidschicht wa¨chst somit in das Titan hinein [61] und kann je nach
Dauer der Temperatureinwirkung das gesamte Metall durchoxidieren. Zu dicke Oxidschichten
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Tab. 4.1.: Die Auflistung vergleicht einzelne Eigenschaften zwischen Titan, Eisen, Nickel
und Aluminium [61].
Eigenschaften Einheit Ti Fe Ni Al
Schmelztemp. ◦C 1670 1538 1445 660
Transustemp. ◦C β 882−−→ α γ 912−−→ α - -
Kristallstruktur bcc → hex bcc → hex fcc fcc
Elastizita¨tsmodul GPa 115 215 200 72
Dichte 103kg m−3 4.5 7.9 8.9 2.7
therm. Ausdehnungskoeffizient 10−6K−1 8.4 11.8 13.4 23.1
therm. Leitfa¨higkeit W m−1K−1 20 80 90 237
spez. Wa¨rmekapazita¨t J kg−1K−1 523 450 440 900
Schutz vor Korrosion sehr hoch gering mittel hoch
Reaktion mit Sauerstoff sehr hoch gering gering hoch
Preis des Metalls sehr hoch gering hoch mittel
Tab. 4.2.: Die Tabelle listet eine U¨bersicht von Bezeichnungen fu¨r cp-Ti und deren Legierung
mit entsprechender Transustemperatur auf [61].
Bezeichnung Zusammensetzung in Gew.% Transustemp. ◦C
Grade 1 cp-Ti (0,2 Fe; 0,18 O) 890
Grade 2 cp-Ti (0,3 Fe; 0,25 O) 915
Grade 3 cp-Ti (0,3 Fe; 0,35 O) 920
Grade 4 cp-Ti (0,5 Fe; 0,40 O) 950
Grade 7 Ti- 0,2 Pd 915
Grade 12 Ti- 0,3 Mo- 0,8 Ni 880
Ti-6-4 Ti- 6Al - 4V (0,20 O) 995
fu¨hren zum Verlust der relativ elastischen Eigenschaften des Titans und machen es dadurch
als Implantatsmaterial unbrauchbar [68]. Zur Veranschaulichung sei hierbei gesagt, dass cp
Titan ein Kopressionsmodul von 126 GPa [69], Anatas von 178 bis 194 GPa [70,71] und Rutil
von 126 GPa [71] aufweist. Messungen von Titandioxid in der Cotunnitstruktur1 zeigen sogar
ein Kompressionsmodul von 431 GPa, was es somit zum ha¨rtesten bekannten Oxid macht [72].
Die Passivierungsschicht auf dem Titan ist die Hauptkomponente der Biokompatibilita¨t fu¨r
dieses Material. Eine Schicht von wenigen nm ist bereits ausreichend, um das Implantat vor
Korrosion durch Ko¨rperflu¨ssigkeiten zu schu¨tzen [65, 73]. Die Schicht wird im menschlichen
Organismus im Laufe der Jahre sogar weiter versta¨rkt [65, 66]. Durch die Oxidschicht auf
titanhaltigen Implantaten wird auch die Zelladha¨sion verbessert. Dies zeigt sich durch ein die
auf ein versta¨rktes Zellspreading und einer besseren Organisation des Zellgeru¨sts auf einer
Titanoberfla¨che [74].
Die Bildung der Passivierungsschicht ist zwingend erforderlich fu¨r den Einsatz von Titan
1 Chlorbleistruktur (PbCl2)
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Abb. 4.1.: (a) Das Diagramm zeigt die auftretenden Phasen von Titandioxid [62]. (b) In
dem Diagramm werden die Oxidationsenthalpien einiger Metalle dargestellt [63].
als Implantatmaterial. Eine Umbildung in spro¨des Rutil bei hohen Temperaturen muss jedoch
vermieden werden, um den Stofftransport beim Sintern nicht durch die Oxidha¨ute zu sto¨ren
und die duktilen Eigenschaften des Titans zu verlieren. Die technischen Sintertemperaturen
fu¨r einphasige Pulver liegen bei etwa 2/3 bis 4/5 der Schmelztemperatur (in Kelvin) [63,75].
Daraus ergibt sich fu¨r Titan mit einer Schmelztemperatur von 1670 ◦C ein Sinterbereich von
etwa 1020 bis 1280 ◦C. Eine große Oberfla¨che, wie bei verpressten Formteilen aus Metallpul-
ver, haben eine erho¨hte Neigung mit der Umgebungsatmospha¨re zu reagieren. Eine Aussage
fu¨r die Oxidationsneigung liefert die freie Enthalpie
∆G = R ·T · ln pO2 (4.1)
mit der Gaskonstanten R, der absoluten Temperatur T und dem Sauerstoffdruck pO2 [63]. Aus
dem Diagramm in der Abbildung 4.1(b) la¨sst sich entnehmen, dass bei einer Sintertemperatur
von 1200 ◦C die freie Enthalpie unterhalb von -650 kJ/mol liegen muss, um Oxidschichtenbil-
dung zu verhindern und bereits vorhandene Oxidschichten zuru¨ck zu bilden.
Tab. 4.3.: Die Tabelle zeigt eine U¨bersicht der Oxidformen des Titans [64].
Name chem. Formel Farbe Dichte Schmelzpkt.
Titan-(II)-Oxid TiO hellbraun 4,88 g/cm3 1750 ◦C
Titan-(III)-Oxid Ti2O2 violett 4,56 g/cm
3 2139 ◦C
Titan-(IV)-Oxid TiO2 weiß 4,24 g/cm
3 1855 ◦C
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Abb. 4.3.: Die Abbildung zeigt fu¨r den Sinterprozess eine schematische Darstellung der
Transportwege von Materie zum Sinterhals u¨ber
1. Verdampfungs-Kondensation
2. Oberfla¨chendiffusion
3. Volumendiffusion, von Oberfla¨che ausgehend
4. Volumendiffusion, von Korngrenzen ausgehend (Schwindung)
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Abb. 4.2.: Das Diagramm zeigt die Sinter-
schwindung von Titan in Abha¨ngigkeit von un-
terschiedlichen Temperaturen [60].
Der Sinterprozess kann in drei Stadien ein-
geteilt werden. Ausgehend von einer idealen
Kugelpackung zu Beginn, ist das erste Sta-
dium das Anfangsstadium. In diesem bilden
sich Sinterha¨lse aus und die Kugelzentren
na¨hern sich leicht an. Das Zweite wird als das
Schwindungsstadium bezeichnet, in dem die
Poren beginnen zu zuwachsen. Im Endstadi-
um haben sich dann die Ausgangspartikel in
kuboktaedrische Ko¨rner umgewandelt [76].
Fu¨r den Materialtransport sind verschiedene
Diffusionsprozesse verantworlich, die in Ab-
bildung 4.3 dargestellt werden.
Durch die Anna¨herung der Kornzen-
tren, besonders im Schwindungsstadium,
tritt eine Volumenreduzierung ein. Diese
kann in Abha¨ngigkeit von der Korngrenzen-
und Volumendiffusion sowie der Poreno-
berfla¨che je Einheitsvolumen und der Dif-
ferenz von Korngrenzfla¨che und Poren-
fla¨che berechnet werden [76]. Im Diagramm
4.2 sind fu¨r unterschiedliche Sintertem-
peraturen eines Titanmikropulvers (Korn-
gro¨ße ∼ 3 µm, Agglomerate 15 bis 20 µm)
die La¨ngenschrumpfungen aufgetragen. Et-
wa 6 % sind dabei nach einer Stunde bei
1200 ◦C (Ramp: 10 ◦C/min) zu erwarten [60]. Mit anderen Titanlegierungen sind sogar bis
zu 12 % aufgetreten [77].
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4.2. Stand der Forschung
Der aktuelle Implantatetrend im Bereich der orthopa¨dischen Chirurgie geht in Richtung ze-
mentfreier und modularer Systeme [78]. Die Aktualita¨t und auch das gesellschaftliche In-
teresse an dieser Entwicklung werden zum Beispiel durch das Ende 2012 an der Universita¨t
Rostock bewilligte Forschungsprojekt:
”
Bioaktiv beschichtete zementfreie Implantate“ unter
der Leitung von Professor Bader2 verdeutlicht.
Die Ursache dieser Entwicklung ist in dem immer ho¨heren Alter der Patienten zu finden.
Diese neigen durch ihren altersbedingten Verlust an Beweglichkeit versta¨rkt zu Osteoporose
und Atrophie. Die Folgen sind Knochenru¨ckbildungen und Implantatlockerungen, was letzt-
endlich zu Revisionsoperationen fu¨hrt. Des Weiteren fu¨hrt die gesteigerte Lebenserwartung
der Patienten zu einer Erho¨hung der Revisionsoperationen aufgrund von Materialermu¨dung
der Implantate [3]. Gut einzementierte Implantate lassen sich nicht entfernen, ohne große
Scha¨den an der umlagerten Knochenstruktur zu verursachen. Auf Basis dieser Erkenntnis
ist besonders bei ju¨ngeren Patienten eine Zementierung zu vermeiden [3]. In den Operati-
onsbereichen mu¨ssen teilweise hochgradige Knochendefekte therapiert werden, die kaum Ver-
ankerungsmaterial fu¨r Revisionsimplantate bereitstellen [78]. Implantatstrukturen mit einem
interkonnektierenden Porensystem bieten gerade fu¨r eine zementfreie Fixierung ein hohes Er-
folgspotenzial. Diese Implantatstrukturen bringen gegenu¨ber herko¨mmlichen orthopa¨dischen
Implantaten zwei wesentliche Vorteile mit.
Zur Verdeutlichung des ersten Vorteils hilft die Betrachtung des Elastizita¨tsmoduls (E-
Modul). Das Elastizita¨tsmodul des humanen Knochens (Kortikalis) liegt in etwa bei 10 bis
30 GPa [5, 57, 79, 80] und variiert je nach Ausrichtung der Kollagenfasern und der Menge
an anorganischen Bestandteilen [11]. Einfaches cp Titan hat einen Wert von 105 GPa [57].
Das Missverha¨ltnis zwischen den E-Modulen des Implantatmaterials und des angrenzenden
Knochengewebes wird in fru¨heren Studien als Hauptursache fu¨r den Implantatverlust iden-
tifiziert [13, 81, 82]. Um dem Missverha¨ltnis in der Elastizita¨t entgegen zu wirken, werden
neue Legierungen (z. B. Titan-Molybda¨n-Zirconium-Ferrum (TMZF), Titan-Niob-Zirconium-
Tantal (TNZT) [57,83]) oder neue Materialien (z. B. Polymere) entwickelt.
Neben der Vera¨nderung der Materialbestandteile funktioniert auch die Variante der Neu-
strukturierung des Metalls, um den E-Modul zu beeinflussen. Es werden dabei auf unter-
schiedlichste Weise Metallscha¨ume hergestellt. Unter anderem durch ein Plasmaspru¨verfahren,
in dem eine Porosita¨t durch das Aufspru¨hen von geschmolzenem Metallpartikeln erfolgt [84–
86]. Der Nachteil dieser Methode ist, dass sich nur Porosita¨ten auf der Implantatoberfla¨che
erzeugen lassen. Eine andere Variante verwendet ein Gemisch aus Titanpulver und einem
Polymer, welches dann beim Aufheizen ausscha¨umt und dem Titanpulver eine schaumartige
Grundstruktur verleiht [87]. Eine vollsta¨ndige Porosita¨t, die sich auf das gesamte Implantat
bezieht, liefert das Versintern von Titanfasern [85, 88–91]. Eine weitere, einfach zu handha-
benden Variante ist die Platzhaltermethoden [5, 92–94]. Dabei wird das Metallpulver mit
einem Platzhalter vermischt und verpresst. Der dadurch gewonnene Gru¨nko¨rper kann durch
mechanische Bearbeitung zu seiner Endkontur geformt werden. Nach dem Herauslo¨sen des
Platzhalters la¨sst sich das Pulvergeru¨st zu einem stabilen Formko¨rper mit einem interkon-
nektierenden Porensystem versintern. Durch das Mischverha¨ltnis zwischen Metallpulver und
2Pressemitteilung vom 21.12.2012, http://www.uni-rostock.de/aktuelles/pressemeldungen/detailansicht-
pressemeldung/news-artikel/bioaktiv-beschichtete-zementfreie-implantate/
25

















































































Abb. 4.4.: Darstellung des Elastizita¨tsmodul fu¨r unterschiedliche Implantatmaterialien
nach [5, 11,57,79,80].
Ti-Mo-Zr-Fe (TMZF), Ti-Nb-Zr-Ta (TNZT), mit Kohlenstofffasern versta¨rkt (CFR)
Platzhalter und die Partikelgro¨ßen kann die Porosita¨t und die Porengro¨ße gesteuert werden.
Durch die Neustrukturierung des Metalls kann eine erhebliche Verbesserung des Elasti-
zita¨tsmoduls vorgenommen werden [95]. Der Metallschaum VITAFOAM
TM
kann unter ande-
rem ein Elastizita¨tsmodul von 1,2 bis 2,8 GPa fu¨r Reintitan mit einer Porosita¨t von 76 % und
einer Porengro¨ße von 150 bis 600 µm erreichen [96]. Das Diagramm 4.4 zeigt eine U¨bersicht
von Implantatmaterialien und die dazugeho¨rigen Elastizita¨tsmodule. Der Aspekt der Elas-
tizita¨t spielt jedoch fu¨r diese Arbeit keine wesentliche Rolle und sei nur der Vollsta¨ndigkeit
mit aufgefu¨hrt.
Der zweite Vorteil liegt darin, dass in diese schwammartige Grundstruktur der Knochen
hineinwachsen kann. In den folgenden Abschnitten wird daher das Hauptaugenmerk auf die-
sen Aspekt der interkonnektierenden Struktur gelegt. Die Verbundfla¨che zwischen Gewebe
und Implantat wird enorm vergro¨ßert und bietet somit bessere Chancen, die mechanischen
Belastungen vom Implantat auf das umliegende Knochengewebe zu u¨bertragen. Das erlaubt
es, Implantatmaterialien mit dieser Struktur, gewindefrei und ohne Knochenzement auf Dauer
im Patienten zu fixieren [97–100].
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Beabsichtigt man das Hineinwachsen von Knochen in eine interkonnektierende Porenstruk-
tur, spielt die Porengro¨ße und die Konnektivita¨t der Poren eine wesentliche Rolle. Durch die
Konnektivita¨t der Poren untereinander wird gewa¨hrleistet, dass die Zellen auch weiter im
Implantatinneren liegende Poren erreichen ko¨nnen. Dabei ist es wichtig die Dimension der
Poren an die Gro¨ßenordnung der Zellen und auszubildene Knochenstrukturen anzupassen
(s. Abschn. 2.1.1). Ab einem Porendurchmesser von 150 µm ist der Organismus in der Lage
Osteonen auszubilden [13]. In der Literatur variieren die Angaben zum optimalen Poren-
durchmesser in etwa von 50 bis 336 µm fu¨r den minimalen und von 400 bis 557 µm fu¨r den
maximalen Wert [87,100–103].
In diesen offenporige Metallimplantat wa¨chst aber nicht zwingend Knochen ein. Nach dem
Wolff’schen Gesetz wird sich in Abha¨ngigkeit von der vorherrschenden Belastung und der
U¨bertragung der Belastung ins Implantatinnere die Knochenstruktur anpassen [104]. Nach
neueren Erkentnissen ist dazu eine dynamische mechanische Umgebung zwingend erforder-
lich [105–107]. So ist es nicht verwunderlich, wenn sich in Studien im Zentrum von offen-
poro¨sen Implantaten kein neuer Knochen ausbildet [108]. Die Arbeiten von Barre`re un-
tersuchen offenporige Metallscha¨ume mit einer Kalzium-Phosphat-Beschichtung. Dabei zeigt
sich neben Knochenwachstum im Implantatinneren auch ein erho¨htes Aufkommen von Fett-
zellen [102, 103]. Die Studien, die sich mit offenporigen Implantatstrukturen befassen, un-
abha¨ngig ob mit oder ohne osteoinduktiven Beschichtungen, fu¨hren keine systematische Er-
fassung des Knochenwachstums in Abha¨ngigkeit der Implantattiefe durch. Aber gerade dieser
Aspekt erfordert eine genauere Untersuchung in Hinblick auf den u¨berarbeiteten Erkenntnis-
sen von Wolff’s Gesetz. Wie weit wa¨chst Knochen in eine offenporige Struktur hinein? Wie
la¨sst sich das Wachstum in Abha¨ngigkeit von der Implantattiefe objektiv erfassen? Zusa¨tzlich
zu diesen Fragestellungen soll an diesen Implantatstrukturen der Einfluss einer NanoBone
R©
-
Beschichtung untersucht werden, die bereits erfolgreich auf massiven Dentalimplantatober-
fla¨chen angewendet wurde [45].
4.3. Entwicklung des Modellimplantates (TS)
Im ersten Schritt dieses Kapitels wird ein Modellimplantat mit dreidimensionaler Oberfla¨che
fu¨r ein Kleintierexperiment entwickelt. Die Oberfla¨chenstruktur des Modells soll sich dabei
an orthopa¨dischen Implantaten orientieren und ein interkonnektierendes Porensystem aufwei-
sen. Wa¨hrend der Implantation muss das Modell ohne Gewinde oder Zement fixiert werden
ko¨nnen.
Im zweiten Schritt wird eine homogene und reproduzierbare Beschichtung auf der Implan-
tatsoberfla¨che aufgetragen. Die Beschichtung basiert auf der NanoBone
R©
-Technologie, deren
osteoinduktive Wirkung aus fru¨heren Studien bekannt ist [109–111].
Im dritten Schritt wird das beschichtete Modellimplantat in einem tierexperimentellen
Versuch untersucht. Dabei wird die Einwachstiefe des Knochens in die Implantatstruktur
dokumentiert und der Einfluss der osteoinduktiven Beschichtung erarbeitet.
4.3.1. Design des Modellimplantates
Fu¨r diese Studie wird der Titanschaum u¨ber die Platzhaltermethode [5, 6] hergestellt. Da-
zu wird ein Titanpulver (Gesellschaft fu¨r Elektrometallurgie mbH, Deutschland) mit einer
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Korngro¨ße von 50 bis 90 µm mit einem pulverfo¨rmigen Platzhalter (Ammoniumhydrogen-
carbonat, M S Laborausstattung, Deutschland) vermischt. Das verwendete Titanpulver ist
cp Titan vom Grad 2 (s. Tab. 4.2 auf S. 22) und fu¨r die Verwendung als medizinisches Pro-
dukt zugelassen. Die Pulverpartikel zeichnen sich durch scharfkantige unregelma¨ßige Formen
aus. Durch Aussieben werden die Pulverpartikel des Platzhalters auf eine Korngro¨ße von
212 bis 600 µm eingestellt. Der Platzhalter und das Titan werden in einem Verha¨ltnis von
2 g Titan zu 1 g Platzhalter homogen vermischt. In der Literatur wird unter anderem die
Zugabe von Lo¨sungsmitteln erwa¨hnt, um eine Segregation der beiden Pulver zu vermeiden.
Da ein Lo¨sungsmittel bei unvollsta¨ndigem Entfernen eine toxische Zellreaktion hervorrufen
kann, wird darauf verzichtet. Durch die Korngro¨ße des Platzhalters und dem Mischverha¨ltnis
wird die offenporigen Struktur definiert, die sich an den knochenformenden Zellen und den













Abb. 4.5.: Technische Zeichnung mit den
theoretischen Sollwerten des Implantates (An-
gaben in Millimeter). In der Skizze ist die
spa¨ter folgende Einteilung (s. Abschn. 4.4.2)
in Mantel- (0,5 mm Rand, ) und Kernzone
() eingezeichnet.
Anschließend erfolgt eine Verdichtung
des Gemisches zu einem zylinderfo¨rmigen
Gru¨nko¨rper mit einem Durchmesser von
1,0 cm und einer Ho¨he von mindestens 1,5 cm
bei einem uniaxialem Druck von
p =
75 kN
pi · (0,5 cm)2 ≈ 955 MPa. (4.2)
Aus dem ungesinterten Gru¨nko¨rper (s.
Abb. 4.6(a)) wird mechanisch die Im-
plantatform herausgearbeitet. Aufgrund der
scharfkantigen Partikelform des Titanpul-
vers ko¨nnen sich die einzelnen Ko¨rner in-
einander verhaken und verkeilen. Dadurch
erha¨lt der ungesinterte Gru¨nko¨rper die not-
wendige Stabilita¨t fu¨r den Prozess der me-
chanischen Verarbeitung.
Als Grundform fu¨r das Modell wird ein
Kegelstumpf gewa¨hlt, der sich aufgrund sei-
ner konischen Form im spa¨teren Bohrloch
(ku¨nstlicher Defekt) verkeilen kann und so-
mit die no¨tige Prima¨rstabilita¨t (s. Anhang
Abb. A.2) liefert. Die technische Zeichnung
in Abbildung 4.5 zeigt das theoretische Im-
plantatmodell. Das Modell hat einen oberen
Durchmesser von 3,2 mm und einen Unteren
von 4,0 mm sowie eine La¨nge von 9,0 mm.
In der Skizze ist bereits die Einteilung in
Mantel- (0,5 mm Rand, ) und Kernzone
() vorgenommen worden, die in Abschnitt 4.4.2 ausfu¨hrlich erla¨utert wird. Die Kegelform
selbst ist an ein Pilot- und Erweiterungsbohrset (E3001, E3004, F3004, Bone Management
R©
,
Hager & Meisinger GmbH, Deutschland) aus dem dentalen Implantationsbereich angepasst.
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(a) (b)
(c)
Abb. 4.6.: Einzelne Zwischenschritte des Herstellungsprozesses der Titanimplantate: (a)
Gru¨nko¨rper aus Titanpulver und Platzhalter; (b) Gru¨nko¨rper nach Herauslo¨sen des Platz-
halters; (c) Fertiggestelltes Implantatmodell nach Sintervorgang.
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Abb. 4.7.: Das Diagramm zeigt das endothermes DSC-Signal vom Herauslo¨sen des Platz-
halters [112].
Das als Platzhalter verwendete Ammoniumhydrogencarbonat zersetz sich beim Erhitzen
NH4HCO3
∆T−−→ NH3 + H2O + CO2 (4.3)
in Ammoniak, Wasser und Kohlenstoffdioxid. Da Ammoniak als gesundheitsscha¨dliches Gas
eingestuft ist, ist es sehr wichtig, dass das Ammoniumhydrogencarbonat vollsta¨ndig aus dem
Metallschaum entfernt wird. In Abbildung 4.7 ist eine Messung der dynamischen Differenz-
kalorimetrie (DSC) gezeigt, in welcher der endotherme Zersetzungsprozess des Platzhalters
im Gru¨nko¨rper untersucht wird.
Dabei zeigt sich, dass der Platzhalter bei einer Temperatur von 50 ◦C bis 200 ◦C nach etwa
10 min herausgelo¨st ist. Um durch die korosive Wirkung des Ammoniaks den Vakuumpump-
stand nicht zu scha¨digen, wird fu¨r das Herauslo¨sen des Platzhalters eine Membranpumpe
verwendet und die Abgase werden direkt in eine geeignete Abzugsvorrichtung geleitet. Dieser
Schritt erfolgt bei 150 ◦C fu¨r zwei Stunden unter einem Druck von 0,5 Pa. Das ungesinterte
Titanpulver mit herausgelo¨stem Platzhalter ist in Abbildung 4.6(b) dargestellt.
Im folgenden Sinterprozess wird die Probe innerhalb von drei Stunden auf 1200 ◦C geheizt
und fu¨r zwei Stunden bei dieser Temperatur gehalten. Der gesamte Vorgang muss dabei
unter einem Hochvakuum von mindestens 1 mPa (= 10−5mbar) ablaufen, um eine scha¨dliche
Oxidation des Titans zu vermeiden.
Die fertig gesinterte Struktur der Implantatmodelle ist in Abbildung 4.6(c) dargestellt.
Ein vollsta¨ndiges Implantat wird im Bild 4.8 gezeigt. Fu¨r diese Abbildung wird aus einem
Datensatz von µCT-Aufnahmen (Skyscan 1172, Bruker-microCT, Belgien) ein dreidimensio-
nales Modell rekonstruiert und gerendert. Die rote Schnittfla¨che liefert dabei einen Eindruck
von der Porosita¨t, die das gesamte Implantat durchzieht. Vor der weiteren Verwendung der
Titanschaumstifte werden diese eine halbe Stunde in reinem Alkohol gespu¨lt. Dieser Schritt
dient dazu, um mo¨gliche Verunreinigungen auszuwaschen und Keime abzuto¨ten, die beim
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Transport vom Sinterofen zur sterilen Werkbank mit der Beschichtungsanlage eingetreten
sein ko¨nnen.
Wa¨hrend des Herausarbeitens des Implantates aus dem Gru¨nko¨rper an einer Drehbank ent-
stehen Abweichungen zwischen den theoretischen Sollwerten und der realen Abmessungen des
Kegelstumpfes. Des Weiteren ruft das Sinterverfahren eine Schrumpfung des Formko¨rpers her-
vor. Stichprobenartig werden fertige Implantate mit einer Feinmessschraube vermessen und
die realen Abmessungen ermittelt. Die fertigen Implantate haben einen minimalen Durchmes-
ser ∅oben von (2, 93± 0,04) mm, einen maximalen Durchmesser ∅oben von (3, 70± 0,03) mm
und eine Ho¨he von (8, 87± 0,08) mm (s. Tab. 4.4). Testimplantationen, die mit dem Bohrset
im toten Knochen durchgefu¨hrt werden, zeigen trotz der Abweichung zwischen theoretischer
und realer Implantatabmessung eine gute Positionierung und Verankerung der Implantate im
Defekt. Es ist somit keine Anpassung der realen Abmessung an die theoretischen Sollwerte
notwendig.
Tab. 4.4.: Die Tabelle zeigt eine U¨bersicht der theoretischen Sollgro¨ßen sowie die gemessenen
Gro¨ßen des Implantatmodells.
Bez. soll/mm gemessen/mm
∅oben 3,2 2,93 ± 0,04
∅unten 4,0 3,70 ± 0,03
Ho¨he 9,0 8,87 ± 0,08
4.3.2. Porosita¨t des Modellimplantates
Abb. 4.8.: Darstellung eines Implantatmo-
dells aus Titanschaum. Das Modell wurde
aus einer µCT-Aufnahme rekonstruiert. Die
rot eingefa¨rbte Schnittfla¨che durch das Modell
gibt einen Einblick in die offenporige Struktur
im Inneren des Implantates.
Anhand der vorgenommenen µCT-Aufnah-
men von fertig gesinterten Implantatmo-
dellen (s. Abb. 4.8) wird eine Charakteri-
sierung der Porosita¨t vorgenommen. Dabei
zeigt sich, dass es zu keinen Komplikationen
durch eine Segregation der Ausgangspulver
gekommen ist. Aus den µCT-Daten ergibt
sich eine Porosita¨t von 46 %. Des Weiteren
wird ein Anteil von weniger als 0,2 % an ein-
geschlossenen Poren, die nicht mit dem inter-
konnektierenden Netzwerk verbunden sind,
ermittelt. Auf Grund dessen, dass 99,8 % der
Poren miteinander verbunden sind, ist es be-
rechtigt, von einem Titanschaum mit inter-
konnektierender Struktur zu sprechen.
Nach dem Ablauf der tierexperimentel-
len Studie werden auch die histologischen
Pra¨parate auf ihre Porosita¨t hin unter-
sucht. Die zweidimensionalen, histologischen
Du¨nnschliffe des Tierversuches zeigen ein
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Abb. 4.9.: Abbildung eines histologischen Du¨nnschliffes mit den Auswirkungen der Segrega-
tion auf die Porosita¨t. Der rot markierte Bereich zeigt eine ho¨here Porendichte im Vergleich
zur restlichen Implantatfla¨che.
Verha¨ltnis zwischen Hohlraumfla¨che und Gesamtfla¨che von 0, 42± 0, 03. Bei einem einzelnen
Implantat aus der tierexperimentellen Studie zeigen sich deutliche Anzeichen einer Segre-
gation der Pulver bei der Herstellung (s. Abb. 4.9, rot markierter Bereich). Der segregierte
Bereich zeigt dabei ein Fla¨chenverha¨ltnis zwischen Hohlraum- und Gesamtfla¨che von 0,63.
Das Verha¨ltnis des restlichen Bereiches von diesem Implantat liegt bei 0,40. Dieser Effekt
hat ebenfalls Auswirkungen auf die histomorphometrische Auswertung und wird im noch
folgenden Abschnitt 4.4.2 diskutiert.
4.3.3. Beschichtung des Modellimplantates
Die Modelle fu¨r orthopa¨dische Implantate aus Titanschaum werden in einem Spin-Spray-
Coating-Verfahren beschichtet. Dazu wird der zu beschichtende Ko¨rper um eine Achse rotiert
(Spin) und gleichzeitig einem Spru¨hnebel (Spray) mit der Beschichtungslo¨sung ausgesetzt.
Dieser Prozess wird mit einer computergesteuerten Anlage durchgefu¨hrt, die im Folgenden
na¨her erla¨utert wird. Die Beschichtungsanlage wurde in den Diplomarbeiten von Glaß und
Adam entwickelt und in entsprechenden Vero¨ffentlichungen dokumentiert [113,114]. Die Pa-
rameter fu¨r zum Beispiel die Beschichtungsdispersion, -dauer und -rotation in dieser Studie
sind stark an den Untersuchungen dieser Vorarbeiten orientiert.
Die Beschichtungslo¨sung, die im Folgenden auch als Ansatz bezeichnet wird, basiert auf
der NanoBone
R©
-Technologie. Vom Ansatz wird eine Gesamtmasse von 300 g hergestellt,
um den systematischen Fehler mo¨glichst gering zu halten. Insgesamt werden 1,5 g syntheti-
sches Hydroxylapatit (HA, s. Abschn. 2.3.2) mittels eines Ultraschall-Homogenisierer (Digital
Sonifier
R©
450, Branson Ultrasonics Corporation, USA) in 295,78 g reinem Ethanol dispergiert.
Anschließend wird 2,72 g hydrolisiertes Sol (s. Abschn. 2.3.3) der Dispersion zugegeben. Da
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der Energieeintrag durch den Ultraschall zu einem Temperaturanstieg der Dispersion fu¨hrt,
wird vor der Zugabe des Sols die gesamte Lo¨sung auf 5 ◦C heruntergeku¨hlt. Im letzten Schritt
wird das Sol in der HA-Ethanol-Lo¨sung durch 1 s Ultraschallpulse (0,5 s Pause zw. den Pul-
sen) bei 10 % der Gesamtleistung homogen zerteilt. Der Beschichtungsansatz hat somit einen
HA-Anteil von etwa 0,5 %. Das SiO2 zu HA Verha¨ltnis in der gelierten Beschichtung liegt
bei 24 zu 76 % und orientiert sich an dem Knochenaufbaugranulat NanoBone
R©
.
Die Abbildung 4.10 zeigt die computergesteuerte Beschichtungsanlage mit einigen ihrer in-
tegrierten Komponenten. Das zu beschichtende Implantat wird in einem Dreibackenfutter aus
Edelstahl (s. Abb. 4.10(5)) eingespannt. Die Rotationsachse des Spannfutters verla¨uft paral-
lel zur Translationsachse eines Schlittens an dem das Futter montiert ist. Der Schlitten kann
entlang der Translationsschiene unterschiedliche Stationen innerhalb der Beschichtungsanlage
anfahren.
Durch einen, in die Anlage integrierten Plasmajet (s. Abb. 4.10(4)) wird im ersten Schritt
die Oberfla¨che gesa¨ubert und hydrophilisiert. Eine hydrophile Oberfla¨che ist eine Grundvor-
aussetzung, um die Beschichtungslo¨sung auf den inneren Bereich des Implantates aufzubrin-
gen. Der Benetzungsunterschied mit einer Flu¨ssigkeit zwischen hydrophilen und hydrophoben
Oberfla¨chen wurde in Abschnitt 2.2.2 auf Seite 6 na¨her erla¨utert. Da der Plasmajet lediglich
Abb. 4.10.: Abbildung der Beschichtungsanlage mit Platz fu¨r Vorratsbeha¨lter der
Spru¨hlo¨sung (1), Trocknungsgebla¨se (2), Spru¨hdu¨se (3), Plasmajet (4) und beweglicher Schlit-
ten mit Dreibackenfutter zum Einspannen der Implantate (5).
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(a) (b)
Abb. 4.11.: Hat das Implantat zu viel thermische Energie, dann geliert das Sol am Rand
(a) ohne sich zu verteilen und der Kernbereich (b) wird teilweise nicht beschichtet (ä).
einen Durchmesser von etwa 5 mm hat, kann er nicht das gesamte Implantat (La¨nge 9 mm)
abdecken. Dazu wird in den 20 s der Plasmabehandlung das rotierende Implantat fu¨nfmal
vor und zuru¨ck durch die Plasmaflamme bewegt. Durch das Reinigen mit dem Plasmajet
wird dem Implantat sehr viel thermische Energie zugefu¨hrt. Diese Energie sorgt bei einem
sofortigen Auftragen des Ansatzes dafu¨r, dass der Alkohol verdampft und das Sol nur auf
der Oberfla¨che kondensiert, bevor es sich vollsta¨ndig auf der inneren offenporigen Struktur
verteilt hat. Die Abbildung 4.11(a) zeigt aufgrund der hohen thermischen Energie zu fru¨h
kondensierte Schichten, die die Porenha¨lse am Rand des Implantates verschließen. Somit
dringt nicht ausreichend Beschichtungsmaterial ins Innere der Implantatstruktur vor und die
Beschichtung weist Lu¨cken auf (s. Abb. 4.11(b) ä).
Wie das Diagramm in Abbildung 4.12 zeigt, ist nach etwa 25 s im laminaren Luftstrom
der Flowbox das Implantat von 130 ◦C auf unter 40 ◦C heruntergeku¨hlt [45]. In den Be-
schichtungsprozess wird deshalb eine Pause von 30 s zwischen der Plasmabehandlung und
der Beschichtung eingebaut.
Die Arbeiten von Glaß und Adam [113,114] untersuchten auch die Entstehung von Trock-
nungsrissen in der Schicht (s. Abb. 4.13(a)). Dabei zeigte sich, dass bei gleichbleibendem Be-
schichtungsvolumen eine Wiederholung von verku¨rzten Beschichtungszyklen zu einer Redu-
zierung der Trocknungsrisse fu¨hrt. Die Abbildung 4.13(b) zeigt schematisch die Reduzierung
der Trocknungsrisse durch eine Erho¨hung der Beschichtungszyklen bei gleichem Schichtvo-
lumen. Die gesamten Untersuchungen zum Beschichtungsprozess der Modellimplantate wird
mit 6 Wiederholungen je Vorgang umgesetzt.
Die Beschichtungslo¨sung (s. Abb. 4.10(1)) wird durch eine Spru¨hdu¨se (s. Abb. 4.10(3)) auf
die Modellimplantate aufgetragen. Dazu wird das rotierende Implantat dem Spru¨hkegel fu¨r
ein definiertes Zeitintervall ausgesetzt. Die Intervallzeit der Voruntersuchungen variiert von
0,5 bis 2,0 s. Die Werte werden in Anlehnung an die Untersuchungen zur Beschichtung von
Dentalimplantaten von Adam [113] ausgewa¨hlt. Dabei zeigt sich, dass aufgrund der gro¨ßeren
Oberfla¨che der offenporigen Struktur der Modellimplantate eine erho¨hte Menge vom Ansatz
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Abb. 4.12.: Diagramm mit der Abku¨hlrate eines Dentalimplantates aus Titan im laminaren
Luftstrom der Flowbox nach dem Erhitzen durch die Behandlung mit einem Plasmajet [45].
Die unterschiedlichen Kurven zeigen Temperaturverla¨ufe mit unterschiedlichen Absta¨nden
(5, 8 und 10 mm) zwischen der Du¨se des Plasmajets und der Titanprobe.
aufgetragen werden muss. Bei zu geringen Zeiten werden vornehmlich Einbuchtungen mit
hohen Kapillarkra¨ften beschichtet. Die Abbildung 4.13(c) zeigt eine unzureichende 6 mal 0,5 s
beschichtete Oberfla¨che. Die blauen Pfeile (ä) markieren beschichtete Stellen. Eine 6 fache
Beschichtung zu je 2,0 s zeigt ein gutes Beschichtungsergebnis mit einer homogenen Schicht
(s. Abb. 4.15(a) bis (f)).
Vor der Einleitung des abschließenden Trocknungsschrittes wird eine 5 s Pause eingerichtet,
um eine ganzfla¨chige Verteilung der Beschichtungsdispersion zu ermo¨glichen. Wa¨hrend des
Trocknungsprozesses erfolgt eine 30 s lang andauernde Behandlung im Luftstrom der Trock-
nungsdu¨se (s. Abb. 4.10(2)). Sowohl die Trocknungsdu¨se als auch die Beschichtungsdu¨se wer-
den mit einem o¨lfreien Kompressor (CARAT 106/E, fiac AIR COMPRESSORS, Italien) be-
trieben, der auch fu¨r medizinische Anwendungen zugelassen ist. Der gesamte Beschichtungs-
prozess wird bei einer Probenrotation von 300 Umdrehungen in der Minute durchgefu¨hrt.
Die Tabelle 4.5 zeigt zusammengefasst die vorgenommenen Variationen zur Untersuchung
und Charakterisierung des Beschichtungsprozesses der Titanstifte. In der Abbildung 4.14 ist
der Beschichtungsablauf in einem Prozessdiagramm zusammengefasst.
Um eventuell verbliebende Ethylgruppen aus der Beschichtung zu entfernen, wird das Im-
plantat nach dem Beschichtungsvorgang im Niederdruckplasma behandelt. Das Diagramm
A.3 im Anhang (auf S. 101) zeigt, dass die abschließende Plasmabehandlung zu keiner
Vera¨nderung in der Struktur der Schicht fu¨hrt.
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Abb. 4.13.: (a) Durch zu dickes Auftragen der Beschichtungslo¨sung entstehen Risse in der
Schicht durch den Trocknungsvorgang [113]. (b) Trocknungsrisse bei gleichem Schichtvolu-
men mit einer einmaligen (I) und einer sechsfachen Beschichtung (II). (c) Durch zu kurze
Spru¨hzeiten entsteht keine zusammenha¨ngende Schicht (ä). (d) Schematische Darstellung
der Schichtanlagerung wenn nicht ausreichend Beschichtungsmaterial aufgetragen wird.
Plasma Abkühlen Beschichten Verteilen Trocknen





Abb. 4.14.: Prozessdiagramm des gesamten Beschichtungsablaufes mit n=6 Wiederholun-
gen.
In den Arbeiten von Adam werden Untersuchungen zur Schichthaftung der Hydroxylapatit
enthaltenen Sol-Gel-Beschichtung durchgefu¨hrt [45]. Diese werden durch standardisierte Haft-
zugtests nach der DIN 50125-E5-16-50 erbracht. Dazu werden zwei Titanfla¨chen mit einem
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Tab. 4.5.: Auflistung der Prozessparameter, die fu¨r die Voruntersuchungen variiert wurden
und die letztendlich festgelegten Beschichtungparameter.
Beschreibung Untersuchungsbereich festgelegte Parameter
Beschichtungsdispersion
Feststoffgehalt HA 0,5 Gew.%
aufgetragene Schicht
Verha¨ltnis SiO2/HA 24/76
Schichtdicke 0 bis 10 µm 3 bis 5 µm
Parameter Beschichtungsanlage
Plasma Rotation 300 U/min
Plasma Dauer 20 s
Plasma Abstand 8 mm
Plasma Abku¨hlpause 2 s, 30 s 30 s
Beschichtung Rotation 300 U/min
Beschichtung Spru¨hdauer 0,5 bis 2 s 2 s
Beschichtung Trocknungsdauer 15 s
Wiederholungen 6
Tab. 4.6.: Die Tabelle zeigt Messungen von der Schichthaftung der NanoBone
R©
-Schicht auf
Titan in Abha¨ngigkeit von der Schichtdicke [45]. Die Mindestanforderung von 22 MPa nach
den Richtlinien der U.S. Food and Drug Administration fu¨r hydroxylapatithaltige Schich-
ten [115] wurde deutlich erfu¨llt.
Schichtdicke 5 µm 10 µm 15 µm
Haftzugfestigkeit in N/mm2 33± 12 44± 2 35± 4
Epoxydharzkleber verleimt. Auf einer der beiden Titanfla¨chen wird vor dem Verleimen die zu-
vor beschriebene NanoBone
R©
-Beschichtung aufgetragen. Nach dem Austrocknen des Klebers
wird die uniaxiale Kraft gemessen, die no¨tig ist, um die beiden Fla¨chen wieder auseinander
zu reißen. Anschließende EDX-Untersuchungen der beiden Klebefla¨chen haben gezeigt, dass
sich die Schicht nicht vom Titan gelo¨st hat, sondern der Kleber von der Schicht abgerissen
ist. Die bindende Kraft zwischen Titan und Beschichtung kann somit nicht ermittelt wer-
den, jedoch wird die von der U.S. Food and Drug Administration geforderte Mindesthaftung
fu¨r hydroxylapatithaltige Schichten von 22 MPa dabei deutlich u¨berschritten. In der Tabelle
4.6 sind die gemessenen Kra¨fte fu¨r unterschiedliche Schichtdicken aufgelistet, bei denen der
Kleber abgerissen ist.
4.3.4. Eigenschaften der Beschichtung im µm-Bereich
Dieser Abschnitt beinhaltet die Untersuchung und Charakterisierung der Beschichtung auf
dem gesamten Implantat, die nach den Parametern aus dem Prozessdiagramm in der Abbil-
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(a) U¨bersicht (b) U¨bersicht
(c) Rand (d) Rand
(e) Mitte (f) Mitte
Abb. 4.15.: Die Abbildung (a) zeigt eine lichtmikroskopische U¨bersichtsaufnahme eines be-
schichteten eingebetteten Implantates mit exemplarisch ausgewa¨hlten Stellen zur Untersu-
chung der Schichtdicke am Rand (c) und in der Mitte (e). Die Abbildung (b) zeigt eine elek-
tronenmikroskopische U¨bersichtsaufnahme mit exemplarisch ausgewa¨hlten Stellen zur Unter-
suchung der Oberfla¨chenmorphologie der Schicht am Rand (d) und in der Mitte (f).
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dung 4.14 beschichtet werden. Dazu werden beschichtete Testimplantate entlang der Trans-
versalebene in der Mitte der La¨ngsachse zerbrochen. Ein Teil des Implantates wird in Polyme-
thylmethacrylat eingebettet und mit der Du¨nnschlifftechnik (s. Abschn. 3.1) aufgearbeitet.
Der andere Teil wird fu¨r eine elektronenmikroskopische Untersuchung pra¨pariert.
Durch eine Reduzierung der Menge des aufgetragenen Ansatzes je Beschichtungsvorgang,
in Kombination mit einer mehrmalige Wiederholung dieses Vorgangs, kann die Rissbildung
durch Trocknung bei gleichbleibender Schichtdicke unterdru¨ckt werden (s. Abb. 4.13(b)).
Durch eine Mehrfachbeschichtung mit geringen Materialvolumen werden die kleinen Risse
durch die neue Deckschicht verschlossen. Die elektronenmikroskopische Aufnahme 4.15(d)
vom Implantatrand zeigt jedoch trotz vorbeugender Maßnahmen den Effekt von Trocknungs-
rissen in der Beschichtung. Dieser Effekt ist in der Mitte des Implantates nicht mehr zu finden
(s. Abb. 4.15(f)). Das Auftreten dieses Effektes ausschließlich im Randbereich deutete auf eine
Ungleichverteilung der Beschichtungslo¨sung hin. Das wu¨rde bedeuten, dass die Schichtdicke
zwischen Rand- und Mittelbereich der Implantate variiert. Diese Annahme kann durch die
Auswertung der Du¨nnschliffpra¨parate nicht besta¨tigt werden.
In der Abbildung 4.15(a) ist ein entsprechendes Du¨nnschliffpra¨parat des Implantates mit
Untersuchung zur Dicke der aufgetragenen Beschichtung dargestellt. Die eingezeichneten Mar-
kierungen symbolisieren exemplarisch ausgewa¨hlte Ausschnitte am Rand (4.15(c)) und in der
Mitte (4.15(e)) des Implantates.
Zur Bestimmung der Schichtdicke werden an weiteren Probeimplantaten exemplarische
Ausschnitte von der Mitte und dem Rand der Implantate gewa¨hlt. An diesen Positionen wer-
den lichtmikroskopische Aufnahmen (400-fache Vergro¨ßerung) erstellt, an denen die La¨nge
der Implantatoberfla¨che vermessen (AxioVision 4.8, Zeiss, Deutschland) wird. Zusa¨tzlich wird
in den Aufnahmen die Fla¨che der aufgetragenen Schicht markiert (Gimp, GNU Image Mani-
pulation Program) und anschließend vermessen (AxioVision 4.8). Der Mittelwert der Schicht-
dicke ergibt sich aus dem Quotienten der Beschichtungsfla¨che durch die La¨nge. Die Bilder
4.15(c) und (e) zeigen, dass die Schicht nahezu homogen aufgetragen wird. An vereinzelten
Stellen mit Knicken oder Abstufungen in der Implantatstruktur treten kleine Risse in der
Beschichtung auf. Diese Risse werden nicht gesondert behandelt und tragen zum Mittelwert
der Schichtdicke bei. Fu¨r die Schichtdicke in der Mitte der Implantate wird ein Wert von
4,0 µm ermittelt. Am a¨ußeren Rand betra¨gt die Schichtdicke 2,6 µm.
In der Morphologieuntersuchung der aufgetragenen Schicht im Elektronenmikroskop (s.Abb.
4.15(d) und (f)) zeigt sich, dass durch das Spru¨h-Spin-Coating-Verfahren in Kombination mit
einer Plasmabehandlung auf der gesamten Oberfla¨che eine nahezu homogene Verteilung und
Struktur der Schicht erstellen la¨sst. Es gibt keine Bereiche im Implantatinneren, an denen
die Implantatstruktur durch die Schicht hindurch zu sehen ist. Bis auf das Auftreten von
Trocknungsrisse am Implantatrand sind keine Unterschiede feststellbar.
4.3.5. Eigenschaften der Beschichtung im nm-Bereich
Kleinwinkelstreuexperimente mit Ro¨ntgenstrahlen ergeben fu¨r die Beschichtung eine fraktale
Dimension von df = 2, 6 [113]. Dabei zeigt sich, dass mit der Abnahme des Feststoffgehaltes
von Hydroxylapatit in der Beschichtungsdispersion, die fraktale Dimension kleiner wird. Das
bedeutet, die Oberfla¨che wird bei gleichem Volumen gro¨ßer.
In der Abbildung 2.9(a) auf Seite 13 wird eine transmissionselektronenmikroskopische Auf-
nahmen der verwendeten Hydroxylapatitkristallite dargestellt. Diese Kristallitpla¨ttchen sind
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(a) TEM (b) STEM
Abb. 4.16.: (a) Transmissionselektronenmikropskopische Aufnahme der Beschichtung. Dar-
stellung von Hydroxylapatitpla¨ttchen, die in einer SiO2-Matrix ummantelt wurden. (b) Hoch-
aufgelo¨ste rasterelektronenmikroskopische Aufnahme der Beschichtung. Es sind die SiO2 um-
mantelten HA-Kristallit zu erkennen. (Bildquelle: AG Nanostrukturierte Materialien)
auch in der Abbildung 4.16(a) wiederzufinden, die eine Aufnahme der Beschichtungslo¨sung
zeigt. Dabei ist die Struktur der HA-Pla¨ttchen durch die SiO2-Ummantelung nicht mehr
scharf darstellbar. Wie die HA-Pla¨ttchen oder ihre Agglomerate vom SiO2 umlagert wer-
den, zeigt die elektronenmikroskopische Rasteraufnahme in Abbildung 4.16(b). Es sind kei-
ne scharfkantigen Strukturen der Kristallitpla¨ttchen zu sehen, da diese unter der gelierten
Umhu¨llung des Sols verborgen sind.
4.4. Tierexperimentelle Studie (TS)
Die Untersuchungszeitpunkte werden auf 4 (4W) und 12 Wochen (12W) festgelegt. Nach
4 Wochen soll die fru¨he Einheilphase untersucht werden. Durch die lange Standzeit von
12 Wochen hat der Organismus ausreichend Zeit, um auch Knochengewebe im Inneren der
Implantatstruktur aufzubauen.
Den Kaninchen werden die Implantate, orthogonal zur Sagittalebene, medial in den dis-
talen Femur eingesetzt. Die Studie wird in drei Gruppen eingeteilt. Eine Gruppe ist die
Kontrollgruppe (KGr), die aus unbehandelten Titanschaumstiften mit hydrophober Ober-
fla¨che besteht. Die Zweite ist die Gruppe mit hydrophilen Oberfla¨chen (HGr), die durch
eine Plasmabehandlung erreicht wird. Die dritte Gruppe ist die beschichtete Gruppe (BGr),
die in einem Spin-Spray-Coating Prozess mit einer NanoBone
R©
-Schicht u¨berzogen wird. Alle
Gruppen bestehen zu jedem Zeitpunkt aus sechs Implantaten. In Abbildung 4.17(a) ist die
Gruppeneinteilung schematisch dargestellt. In Tabelle 4.17(b) ist eine U¨bersicht der einzelnen
Implantatbezeichnungen aufgelistet.
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(a)
Wochen Art Nummer Bein
(von-bis)
4 Kontrolle 109-114 links
4 hydrophil 091-096 rechts
4 Beschichtung 091-096 links
12 Kontrolle 097-102 links
12 hydrophil 103-108 rechts
12 Beschichtung 103-108 links
(b)
Abb. 4.17.: (a) Schematische U¨bersicht der untersuchten Versuchsgruppen der tierexperi-
mentellen Studie. (b) Tabellarische U¨bersicht der verwendeten Implantatbezeichnungen.
4.4.1. Zytotoxizita¨tstest des Implantatmodells
Um sicherzustellen, dass bei der Herstellung oder der Beschichtung der Titanformko¨rper kei-
ne toxischen Eigenschaften entstehen, wird ein direkter Zytotoxizita¨tstest durchgefu¨hrt. Dazu
werden alle Proben vor der Besiedelung mit Zellen in einem Umluftofen fu¨r 4 Stunden bei
160 ◦C sterilisiert. Anschließend werden Zellen in gleicher Anzahl in vitro, sowohl auf der
unbehandelten (KGr), als auch auf der plasmabehandelten (HGr) und der beschichteten
Titanschaumoberfla¨che (BGr), fu¨r jeweils 2 und 4 Tage, angesiedelt. Fu¨r diese Untersuchun-
gen werden Fibroblasten (L929) verwendet. Zwischen der KGr und der BGr wird zusa¨tzlich
ein Test mit menschlichen Osteosarkomazellen (MG-63) vorgenommen, die ebenfalls fu¨r 2
und 4 Tage angesiedelt werden.
Die Auswertung der Versuche erfolgt durch elektronenmikroskopische Aufnahmen. Aus der
Struktur und Form der Zellen lassen sich Aussagen u¨ber den physischen Zustand der Zelle
treffen (s. Abschm. 3.2.2 auf S. 18).
Die Abbildungen 4.18(a) bis (c) zeigen die gewachsenen Zellen auf der Oberfla¨che des Tit-
anschaumes, sowohl fu¨r die KGr, die HGr als auch die BGr. Es ist deutlich das Zellspreading
zu erkennen. Das Ausbreiten der Zelle auf der Implantatoberfla¨che deutet auf eine vitale Le-
bensumgebung hin. Im Vergleich zu den beiden unbeschichteten Gruppen ist in der BGr das
Spreading geringer. Die Zellen bilden eher selten Fla¨chen, die in alle Richtungen wachsen,
sondern vielmehr kleine eindimensionale Streifen. Der Test mit menschlichen Osteosarko-
mazellen (s. Abb. 4.18(d) und (e)) zeigt kaum Unterschiede im Zellspreading zwischen den
Gruppen. Auch in der BGr strecken sich die Zellen auf der gesamten Oberfla¨che aus. Eine
Oberfla¨chentoxizita¨t, die zum Absterben der Zellen fu¨hren wu¨rde, kann deutlich ausgeschlos-
sen werden.
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(a) KGr (b) HGr (c) BGr
(d) KGr (e) BGr
Abb. 4.18.: Die Abbildungen (a) bis (c) zeigen das Zellwachstum von L929 Zellen auf der
Implantatoberfla¨che der KGr, HGr und BGr nach 2 Tagen. Die Abbildungen (d) und (e)
zeigen das Zellwachstum von MG-63 Zellen auf der Implantatoberfla¨che der KGr und BGr
nach 2 Tagen.
4.4.2. Theoretisches Modell zur histomorphometrischen Evaluation
In der statistischen Auswertung werden die Ergebnisse der in vivo Studie fu¨r die Aussagen
des Knochen-Implantat-Kontaktes3 (BIC) und der Knochen-Fla¨che4 (BA) zusammengefasst.
Fu¨r die Erhebung der Messdaten werden extra angelegte Skripte in der semiautomatischen
Software AxioVision 4.8 (Zeiss, Deutschland) angewendet. Durch diese Skripte ist es un-
ter anderem mo¨glich, den Gesamtumfang eines Implantates automatisiert zu erfassen oder
bestimmte Farbwerte einer Fla¨che zuzuordnen und anschließend zu vermessen.
In den histologischen Du¨nnschliffpra¨paraten wird bei einer Betrachtung im Durchlicht-
mikroskop durch das Metall des Implantates kein Licht transmittiert, das Implantat wird
schwarz abgebildet und kann dadurch mit der Software automatisch erfasst werden. Daraus
folgt auch, dass die Beschichtung nicht automatisch erfasst werden kann, da sie in ihrer Far-
be der Knochensubstanz sehr a¨hnlich beziehungsweise identisch ist. Auch wenn die du¨nnen
Schichten kein Knochen sind, werden sie per Definition der Knochenstruktur zugeordnet,
3engl.: bone-to-implant-contact, kurz BIC
4engl.: bone-area, kurz BA
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(a) (b) TS-98li
Abb. 4.19.: Die Abbildung (a) zeigt eine schematische Darstellung der Porenhalsdefinition
und die Durchfu¨hrung der BIC-Messung nach dem Outlinemodell. In der Abbildung (b) wird
die Anwendung des Outlinemodells veranschaulicht (gru¨ne Linie fu¨r BIC-Messung, rote Linie
sind abgeschnittene Poren nach der Porenhalsdefinition).
um die semiautomatische Vermessung anwenden zu ko¨nnen. Dies wird einheitlich fu¨r alle
Titanschaumimplantate und Messmethoden zur Erfassung der gesuchten Kenngro¨ßen durch-
gefu¨hrt.
Im Folgenden wird die Standardmethode zur Erfassung des Knochen-Implantat-Kontaktes
beschrieben. Diese Methode ist nicht direkt fu¨r die Vermessung von Implantatstrukturen mit
einer interkonnektierenden Porosita¨t geeignet. Daher wird im folgenden Unterpunkt
”
Zonen-
modell - Neue Methode“ auf der Seite 44 eine neuentwickelte Methode zur Einteilung des
Implantates in einen Mantel- und Kernbereich beschrieben. Diese Auswertung ermo¨glicht
eine Aussage u¨ber die Eindringtiefe des Knochens in das Implantatgeru¨st.
In der Auswertung fu¨r alle drei Gruppen: Kontrollgruppe (KGr), hydrophile Gruppe
(HGr) und beschichtete Gruppe (BGr) nach der Standardmethode zeigt sich kein signi-
fikanter Unterschied zwischen der KGr und der HGr. Deshalb wird im na¨chsten Schritt, in
dem das Zonenmodell Anwendung findet, nur die KGr mit der BGr verglichen. Dies be-
trifft sowohl die histologische als auch die histomorphometrische Evaluation. Bei vereinzelten
Punkten der histologischen Auswertung werden jedoch Vergleiche mit der HGr eingebunden.
Outlinemodell - Standardmethode
Eine ha¨ufig verwendete Standardvariante zur statistischen Erfassung der Knochenappositi-
on auf der Implantatoberfla¨che ist die software-gestu¨tzte Erfassung des Knochen-Implantat-
Kontaktes [116–118]. Dazu wird auf digitalen Aufnahmen von histologischen Du¨nnschliffpra¨-
paraten eine gesamte Umfangslinie (Outline) um das Implantat gelegt. Ausgehend von dieser
Umfangslinie werden im zweiten Schritt alle Bereiche von dieser Linie weggeschnitten, an
denen kein Knochen das Implantat beru¨hrt. Das Verha¨ltnis aus beiden Werten ergibt den
BIC-Wert.
Diese Messmethode wird auch fu¨r die Titanschaumimplantate, unter Beru¨cksichtigung von
zusa¨tzlichen Definitionen, durchgefu¨hrt. Dabei werden unter anderem die inneren abgeschlos-
sene Poren nicht mitgemessen, da sie nicht direkt mit der Implantatoberfla¨che des histolo-
gischen Pra¨parates verbunden sind. Des Weiteren wird ein Porenhals x definiert, der den
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U¨bergang von einer Pore zur na¨chsten darstellt. Fu¨r alle Porenha¨lse x < 30 µm, werden
die dahinterliegenden Poren von der Messung ausgeschlossen. Die schematische Abbildung
4.19(a) zeigt die Definition der Strecke x, innere abgeschlossene Poren sowie die gru¨ne Outline,
entlang der die BIC-Messung vorgenommen wird.
Das Ziel dieser Einschra¨nkungen ist es, ein u¨berschaubares Ergebnis der in vivo Studie in
einem mo¨glichst kleinen Zeitfenster zu erarbeiten. Aufgrund der so erfassten U¨bersicht wird
die weiterfu¨hrende zeitintensivere Auswertung festgelegt. Das Ergebnis dieser Outlinemessung
wurde im Rahmen des Bioceramics Kongress 2011 in einer Posterpra¨sentation vorgestellt und
in der Zeitschrift Key Engeniering Materials vero¨ffentlicht [119].
Abgesehen von der fehlenden Information der Einwachstiefe des Knochens in die Implantat-
struktur birgt diese Auswertung noch weitere Probleme in sich. Es werden keine abgeschlosse-
nen Poren beru¨cksichtigt, unabha¨ngig davon, in welcher Distanz sie sich vom Implantatrand
befinden. Des Weiteren kann die statistische Schwankung der Messtiefe der Outline ins Im-
plantatinnere stark variieren, je nach zufa¨lliger Verteilung der Poren. In Abbildung 4.19(b)
ist die vermessene Outline, aus der spa¨ter der BIC ermittelt wird, in die Aufnahme des histo-
logischen Pra¨parates gru¨n eingezeichnet. Die roten Markierungen beschreiben die Poren, die
durch die zuvor beschriebene Definition der Porenha¨lse aus der Auswertung herausgenommen
werden.
Ein Versagen dieser Auswertung wird in Abschnitt 4.4.3 anhand der Abbildung 4.21(b)
deutlich gemacht. Eine durch Segregation verursachte Vera¨nderung der Porosita¨t fu¨hrt zu
einer starken Abweichung der Outline im Vergleich zu allen anderen Implantaten.
Zonenmodell - Neue Methode
Das vorangegangene Modell zur Auswertung liefert keine Aussage u¨ber die Eindringtiefe des
Knochens in das Implantat. Daher ist es ungeeignet, um Implantatstrukturen auszuwerten,
in denen das Hineinwachsen des Knochens in diese Struktur dokumentiert werden soll. Ein
neues Modell wird beno¨tigt, welches das Implantat vom a¨ußeren Rand bis zum inneren Kern
in Zonen einteilt. Diese Zonen repra¨sentieren die jeweilige Eindringtiefe.
Erste U¨berlegungen beinhalteten Abstufungen von drei und mehr Zonen. Das bedeutet, je
mehr Zonen eingeteilt werden, desto geringer wird die Abstufung zwischen den Werten der
Zonen ausfallen. Da jedes Tier jedoch ein Individuum mit einem individuellen Stoffwechsel-
und Knochenregenerationsprozess ist, kann dies zu großen statistischen Schwankungen in
den Messwerten fu¨hren. Das hat zur Folge, dass kleinere Diskrepanzen nicht mehr signifikant
wahrgenommen werden ko¨nnen. Aus diesem Grund wird die Einteilung auf zwei Zonen, den
Kern und den Mantel, beschra¨nkt.
Die Einteilung erfolgte nach einer Gleichverteilung der entstehenden Einzelvolumen in den






2 + r1r2) (4.4)
Vgesamt = 91,99 mm
3 (4.5)
VKern = 46,15 mm
3 (4.6)
VMantel = Vgesamt − VKern (4.7)
= 45,84 mm3 ≈ VKern (4.8)
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(b) x 6= y (c)
(d)  Umfangslinie fu¨r BIC (e)  Umfangslinie fu¨r BIC
(f)  Implantat,  Knochen (g)  Implantat,  Knochen
Abb. 4.20.: Die Abbildung (a) zeigt die Schnittebene des Du¨nnschliffes durch die histologi-
sche Aufarbeitung. In der Darstellung (b) sind die resultierenden Zonen auf der Schnittebene
aus dem 3D-Modell eingezeichnet. Die La¨nge x ist ungleich y, was die Notwendigkeit der
3D-Rekonstruktion verdeutlicht. In der Abbildung (c) sind die berechneten Zonen in die
lichtmikroskopische Aufnahme des histologischen Pra¨parates eingezeichnet. Der zu messende
Knochen-Implantat-Kontakt wird entlang der gelb eingezeichnete Linie bestimmt, jeweils fu¨r
die Mantel- (d) und die Kernzone (e). Die zu messende Knochenfla¨che wird rot markiert, je-
weils fu¨r die Mantel- (f) und Kernzone (g). Alle Abbildungen beziehen sich auf das Implantat
TS-92li.
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In Abbildung 4.5 auf der Seite 28 wurde die technische Zeichnung des Implantates mit der
Zoneneinteilung dargestellt.
Da es unmo¨glich ist, bei der Pra¨paration der histologischen Du¨nnschliffe das Implantat
exakt entlang der Implantatsrotationssymmetrieachse aufzuschleifen, werden die Zonen einer
perspektivischen Verzerrung unterzogen. Dieses Problem ist in Abbildung 4.20(b) anhand
von zwei Punkten (x und y) dargestellt.
Um die Zonen an die Verzerrung anzugleichen wird fu¨r jedes Implantat aus dem zuvor
zugrunde gelegten Zonenmodell eine Bestimmung dieser Zonen vorgenommen. Dazu wird im
ersten Schritt das Implantat auf dem histologischen Schliff vermessen. Durch diese Daten la¨sst
sich der Schnittwinkel mit der Rotationsachse und die Position der Schnittfla¨che rekonstruie-
ren und in einem dreidimensionalem Modell darstellen. Die Rekonstruktion der Schlifffla¨chen
erfolgt mit der Software Blender (Blender Foundation, Niederlande). In Abbildung 4.20(b) ist
die Neuberechnung der Schlifffla¨che fu¨r das Implantat TS-91li dargestellt. Das Bild der Neu-
berechnung wird abschließend auf die histologische Aufnahme mit der Grafiksoftware Gimp
(GNU Image Manipulation Program) u¨bertragen. Das Ergebnis ist eine lichtmikroskopische
Aufnahme mit den zuvor bestimmten Zonen, wie sie in Abbildung 4.20(c) fu¨r das Implantat
TS-91li dargestellt sind.
Die Messung erfolgt an den zoneneingeteilten histologischen Aufnahmen. Wie in Abbildung
4.20(d) und (e) durch die gelbe Linie dargestellt, wird die Gesamtumfangslinie (, auch innere
abgeschlossene Poren) der Implantatzone ermittelt. Von dieser Linie werden die Bereiche ohne
Knochenkontakt entfernt.
Die Abbildungen 4.20(f) und (g) zeigen die markierten Bereiche mit Knochen () und mit
Implantat (), aus denen die Knochenfla¨che berechnet wird. Die Knochenfla¨che selbst stellt
dabei das Verha¨ltnis zwischen
Fla¨che des Knochens
Gesamtfla¨che der Zone− Fla¨che des Implantates = BA (4.9)
dar.
4.4.3. Histomorphometrische Auswertung
Die Abbildung 4.21(a) zeigt exemplarisch die gru¨ne Linie, entlang der, nach dem Verfah-
ren des Outlinemodells, der BIC ermittelt wird. Die rote Linie definiert dabei Poren, die
durch die Porenhalsdefinition, die im vorangegangenen Abschnitt 4.4.2 erla¨utert wurde, nicht
beru¨cksichtigt werden.
Das Diagramm in Abbildung 4.22 stellt die Ergebnisse der BIC-Messung mit dem modi-
fizierten Outlinemodell dar. Das Diagramm ist in die zwei Standzeiten 4 und 12 Wochen
unterteilt. Jeder Zeitpunkt zeigt je einen Messwert fu¨r die Kontrollgruppe (KGr, links), die
hydrophile Gruppe (HGr, Mitte) und die beschichtete Gruppe (BGr, rechts). Die einzelnen
Messwerte sind zusa¨tzlich im Anhang in Tabelle A.1 aufgelistet. Das Implantat TS-105li aus
der BGr nach einer Dauer von 12 Wochen wird aufgrund der durch Segregation (s. Abschn.
4.3.2) verursachten Abweichung nicht in die Statistik aufgenommen. Anhand der gru¨nen Li-
nie fu¨r die BIC-Messung wird in Abbildung 4.21(b) verdeutlicht, dass das Outlinemodell fu¨r
dieses Implantat nicht anwendbar ist. Die Messlinie schwankt nicht nur in im a¨ußeren Bereich
um das Implantat, sondern durchzieht das Implantat vollsta¨ndig. Dadurch bekommt der zu
messende BIC einen u¨berdurchschnittlich hohen Anteil an den Osseointegrationsverha¨ltnissen
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aus dem Inneren des Implantates und ist somit nicht mehr mit der restlichen Gruppe ver-
gleichbar.
Die Diagramme in Abbildung 4.23(a) und (b) zeigen die Ergebnisse der histomorphometri-
schen Vermessung der histologischen Du¨nnschliffpra¨parate nach der Einteilung in die Mantel-
und die Kernzone. Die Diagramme sind jeweils in die zwei Standzeiten 4 Wochen (links) und
(a) KGr 12W
(b) BGr 12W
Abb. 4.21.: Die Abbildungen zeigen BIC-Messungen nach dem Outlinemodell, die entlang
der gru¨nen Linie () vorgenommen wird. Die roten Linien () markieren Bereiche, die nach
den Zusatzdefinitionen nicht mitgemessen werden. Die Abbildung (a) zeigt eine problemlose
Anwendung des Outlinemodells. In (b) wird das histologische Pra¨parat TS-105li gezeigt, in
dem durch Segregation eine vera¨nderte Porosita¨t eingetreten ist und somit zu keiner Anwend-
barkeit des Outlinemodells fu¨hrt.
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12 Wochen (rechts) gegliedert. Die Zeiten sind wiederum in die Kontroll- (rot) und Beschich-
tungsgruppe (gru¨n) unterteilt. Beide Gruppen haben eine weitere Unterteilung in die Mantel-
und Kernzone (unterschiedliche Farbsta¨rke). Diese Auswertung umfasst alle Implantate, auch
das im Outlinemodell exkludierte Implantat TS-105li wird in dieser Statistik mit integriert.
Die im Text mit angegebenen p-Werte, welche die Signifikanz zwischen den Diskrepanzen
symbolisieren, werden jeweils durch einen Welch-Test ermittelt.
Die HGr ist nach dem Zonenmodell nicht Teil der Auswertung, da in der folgenden Eva-
luation nach dem Outlinemodell keine signifikante Diskrepanz zur KGr festzustellen ist. Es
wird daher angenommen, dass nach einem Zeitraum von mehr als 4 Wochen kein Effekt einer
hydrophilen Implantatoberfla¨che mehr zu beobachten ist. Daher werden die zeitaufwendigen
Arbeitsschritte der Zoneneinteilung, BIC- und BA-Markierungen eingespart und die HGr aus
der Zonenmodellauswertung ausgeschlossen.
Die BIC-Werte gleicher Gruppen sind zwischen dem Outline- und dem Zonenmodell nicht
direkt vergleichbar. Unter dem Aspekt, dass der BIC mit zunehmender Eindringtiefe in das
Implantat abnimmt, ist es mo¨glich, dass der Outlinewert im Vergleich zum Mantelwert des
Zonenmodells sowohl gro¨ßer als auch kleiner werden kann. Die Messlinie des Outlinemodells
kann in seiner Eindringtiefe je nach Porenanordnung stark schwanken und dabei sogar bis in
den Kernbereich vordringen.















Abb. 4.22.: Ergebnisse der Knochen-
Implantat-Kontakt-Messung (BIC) fu¨r die
Kontrollgruppe (KGr), die hydrophile (HGr)
und die beschichtete Gruppe (BGr) nach dem
Outlinemodell.
Die Ergebnisse der Knochen-Implantat-
Kontakt (BIC) Messung nach dem Outline-
modell sind in Diagramm 4.22 grafisch dar-
gestellt.
Nach 4 Wochen kann anhand der Messung
keine signifikante Diskrepanz zwischen der
KGr und der HGr feststellt werden (KGr:
36 %; HGr: 34 %; p > 0, 1). Beide Gruppen
weisen aber Unterschiede zur BGr auf (KGr:
36 %; BGr: 44 %; p < 0, 1 und HGr: 34 %;
BGr: 44 %; p < 0, 01).
Ein a¨hnliches Resultat liefert die Messung
fu¨r die Pra¨parate nach 12 Wochen. Zwischen
der KGr (37 %) und der HGr (37 %; p > 0, 1)
zeigt sich erneut keine signifikante Diskre-
panz. Der Vergleich dieser beiden Gruppen
mit der BGr zeigt hingegen wieder deutliche
Unterschiede (KGr: 37 %; BGr: 51 %; p < 0, 01 und HGr: 37 %; BGr: 51 %; p < 0, 05).
Innerhalb einer Gruppe treten zwischen den Zeitpunkten von 4 und 12 Wochen, sowohl
in der KGr (4W: 36 %; 12W: 37 %; p > 0, 1) als auch in der HGr (4W: 34 %; 12W: 37 %;
p > 0, 1) und in der BGr (4W: 44 %; 12W: 51 %; p > 0, 1), keine bedeutsamen Abweichungen
auf.
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Abb. 4.23.: Ergebnisse der Knochen-Implantat-Kontakt- (BIC) und Knochen-Fla¨che-
Messung (BA) fu¨r die Kontroll- (KGr) und Beschichtungsgruppe (BGr) nach dem Zonen-
modell.
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BIC nach dem Zonenmodell
Die Ergebnisse der Knochen-Implantat-Kontakt (BIC) Messung nach dem Zonenmodell sind
in Diagramm 4.23(a) grafisch dargestellt.
Die statistische Erfassung der BIC-Werte in der KGr und BGr ergibt, dass alle Mantelzo-
nenwerte gro¨ßer als die dazugeho¨rigen Werte der Kernzonen sind.
Das bedeutsamste Ergebnis der BIC-Messung liefern die Werte der BGr nach 12 Wochen.
Die Kontaktfla¨che zwischen Knochen und Implantat im Kern des Implantates (41 %) erreicht
fast den Wert der Mantelzone (45 %; p > 0, 1). In der KGr weisen die Werte fu¨r Mantel (31 %)
und Kern (16 %) eine signifikante Diskrepanz auf (p < 0, 01).
Nach 4 Wochen zeigen sich bereits erste signifikante Unterschiede in den Gruppen, sowohl
in der Mantel- (KGr: 36 %; BGr: 45 %; p < 0, 05) als auch in der Kernzone (KGr: 20 %; BGr:
30 %; p < 0, 05). Diese Differenz in den Gruppen versta¨rkt sich nach 12 Wochen ebenfalls in
der Mantel- (KGr: 31 %; BGr: 45 %; p < 0, 01) und in der Kernzone (KGr: 16 %; BGr: 41 %;
p < 0, 01).
Die Mantelzonenwerte in der BGr bleiben in der Zeit von 4 (45 %) zu 12 Wochen (45 %;
p > 0, 1) stabil. In der KGr hingegen ist ein leichtes Absinken des Mantelwertes von 4 (36 %)
nach 12 Wochen (31 %; p < 0, 1) zu beobachten. In den Kernzonen ist in der BGr sogar
ein Anstieg zu verzeichnen (4W: 30 %; 12W: 41 %, p < 0, 1), wohingegen der BIC-Wert in
der Kernzone der KGr leicht absinkt, jedoch ohne signifikante Diskrepanz (4W: 20 %; 12W:
16 %; p > 0, 1).
BA nach dem Zonenmodell
Die Ergebnisse der Messung der Knochenfla¨chen (BA) nach dem Zonenmodell sind im Dia-
gramm 4.23(b) grafisch dargestellt.
In beiden Gruppen sind alle Werte der Mantelzonen deutlich gro¨ßer als die dazugeho¨renden
Werte der Kernzonen. Die Diskrepanzen fu¨r alle Vergleiche zwischen Mantel- und Kernzone
sind signifikant.
Zwischen der BGr und der KGr tritt nach 4 Wochen sowohl in der Mantelzone (KGr:
35 %; BGr: 32 %; p > 0, 1) als auch in der Kernzone (KGr: 12 %; BGr: 14 %; p > 0, 1) keine
signifikante Diskrepanz auf. Auch nach 12 Wochen ist in der Mantelzone kein bedeutender
Unterschied zwischen den Gruppen festzustellen (KGr: 28 %; BGr: 33 %; p > 0, 1). In der
Kernzone zeigt sich gegenu¨ber dem Wert der KGr (8 %; p < 0, 1) ein leicht erho¨hter Wert in
der BGr (18 %).
A¨hnlich dem leichten Absinken des BIC-Wertes im Mantel der KGr von 4 nach 12 Wochen
zeichnet sich auch ein vergleichbares Verhalten im BA-Wert ab. Der Wert sinkt in diesem
Zeitraum von 35 % auf 28 % (p < 0, 1) ab.
4.4.4. Histologische Auswertung
Die histologische Auswertung erfolgt durch eine Beschreibung des Gewebes und der Zellen
anhand von einzelnen, exemplarisch ausgewa¨hlten Du¨nnschliffpra¨paraten. Entdeckte Beson-
derheiten und Auffa¨lligkeiten werden durch dazugeho¨rige Abbildungen verdeutlicht. Dabei
werden nur die Kontrollgruppe (KGr) und die Beschichtungsgruppe (BGr) miteinander ver-
glichen, da nur diese beiden Gruppen ausfu¨hrlich statistisch ausgewertet wurden. In verein-
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(a) KGr 4W 112li Knochenhu¨lle (b) KGr 4W 112li Spongiosa
Abb. 4.24.: Vergleich zwischen dem neu gebildeten Implantat einhu¨llenden Knochenlager
und der unbescha¨digten Knochenspongiosa (auch distaler Femur) nach 4 Wochen.
zelten Beschreibungen von ungewo¨hnlichen Auffa¨lligkeiten wird auch die hydrophile Gruppe
(HGr) untersucht.
4 Wochen
Beide Gruppen, sowohl die KGr als auch die BGr, zeigen sehr kra¨ftigen, neu gebildeten
Knochen um das Implantat herum. Die Struktur dieses Knochenlagers ist kompakter (Abb.
4.24(a)) als die umliegenden Strukturen der Spongiosa (Abb. 4.24(b)), die nicht durch den
operativen Eingriff bescha¨digt wurden.
Bei einer detaillierteren Vergro¨ßerung werden jedoch Unterschiede in den Gruppen deutlich.
Die beschichtete Gruppe hat eine ausgepra¨gte Kontaktosteogenese, bei der die Trabekel der
Knochenhu¨lle sehr intensiv mit der Implantatoberfla¨che verwachsen sind. Wie die Abbildung
4.25(a) zeigt, sind die Trabekel sehr gut an die Implantatstruktur angepasst und deuten
bis auf vereinzelte kleine Lu¨cken (ä) auf eine kompakte Verbindung zwischen Metall und
Knochen hin.
Auch an weiteren Stellen sind aktive Osteoblastensa¨ume und Osteoidbildung im Bereich
der Implantatoberfla¨che zu finden. In einzelnen Bereichen kann bereits ausmineralisierter
Knochen dokumentiert werden. Die Osteoklastenta¨tigkeit wird als normal eingescha¨tzt.
In der KGr zeigen sich a¨hnliche Aktivita¨ten im Bereich der Osteogenese durch Osteo-
blastensa¨ume und Osteoidbildung. Die Pra¨parate weisen eine ebenso starke Ausbildung der
Trabekel in der Knochenhu¨lle auf, die in Richtung der Implantatoberfla¨che orientiert sind. Es
ist eine deutliche Kontaktosteogenese feststellbar, die jedoch im Vergleich zur BGr insgesamt
von minderer Qualita¨t ist. Dies zeigt sich beim genaueren Betrachten der direkten Verbin-
dungen zwischen Implantat und Knochenstruktur. Im direkten Vergleich zwischen der BGr
und der KGr (s. Abb. 4.25(a) und (b)) hat die Knochenformation, die das Implantat einfasst,
eine viel schwa¨cher ausgepra¨gte Anpassung an die Unebenheiten der Implantatoberfla¨che. Die
Pra¨parate zeigen zwar viele Kontaktpunkte des Knochens mit hervorstehenden Kanten und
Unebenheiten der Implantatstruktur, diese werden jedoch immer wieder durch Lu¨cken (ä)
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(a) BGr 4W 93li Knochenhu¨lle (b) KGr 4W 112li Knochenhu¨lle
Abb. 4.25.: Vergleich des einhu¨llenden Knochenlagers zwischen der beschichteten Gruppe
und der Kontrollgruppe nach 4 Wochen. Die Markierungen (ä) deuten auf Lu¨cken in der
Verbindung zwischen Knochen und Implantat.
(a) BGr 4W 96li (b) BGr 4W 96li
Abb. 4.26.: (a) Nach 4 Wochen hat sich teilweise neuer Knochen (ä) gebildet, der in du¨nnen
Schichten auf der Beschichtung (ä) aufwa¨chst. (b) Der vergro¨ßerte Ausschnitt zeigt, dass
die Beschichtung genauso wie der Knochen u¨ber Osteoklastenta¨tigkeit abgebaut wird. Die 6
mal aufgetragenen Teilschichten (ä) der Gesamtbeschichtung (ä) werden von neugebildeten
Knochen (ä) u¨berlagert und anschließend von einem Osteoklast (ä) aufgelo¨st.
unterbrochen. Die Abbildung 4.25(b) zeigt, wie die Knochenfront an einzelne Kontaktpunkte
des Implantatsteges auftrifft, sich jedoch nicht vollsta¨ndig an die Struktur anpasst.
In einigen Abschnitten der BGr, in denen keine Trabekel aus der Knochenhu¨lle Kontakt
zum Implantat hergestellt haben, ko¨nnen stellenweise neu entstehende Knochenschichten, die
auf der Implantatoberfla¨che gebildet oder auf der Beschichtung aufgelagert sind, dokumen-
tiert werden. Die Abbildung 4.26(a) zeigt den Rand des Implantates mit stellenweise noch
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(a) BGr 4W 93li Kontaktosteogenese (b) KGr 4W 112li Kontaktosteogenese
(c) BGr 4W 93li Fettzellen (d) KGr 4W 112li Fettzellen
Abb. 4.27.: Gewebebildung im Zentrum der Implantate nach 4 Wochen. In der BGr (a)
bilden sich hauptsa¨chlich du¨nne Knochenschichten auf der Porenoberfla¨che, wohingegen in
der KGr (b) die Knochenkonstrukte etwas volumino¨ser ausfallen. Auffa¨llig dominant verteilt
im Weichgewebe sind die Fettzellen in der BGr (c). In der KGr (d) haben sie einen geringeren
Anteil am Weichgewebe.
vorhandener Beschichtung (kra¨ftige, lila Einfa¨rbung), auf der neuer Knochen gebildet wird.
Auf der Beschichtung hat sich eine du¨nne Knochenschicht gebildet, die von der Implanta-
toberfla¨che aus wegwa¨chst. In der vergro¨ßerten Abbildung 4.26(b) ist zu erkennen, dass die
Reste der Beschichtung (ä), auf der sich neuer Knochen (ä) aufgelagert hat, durch Os-
teoklastenta¨tigkeit abgebaut wird. Der Osteoklast (ä) in der Abbildung hat sich auf der
Oberfla¨che angesiedelt und beginnt die Schicht sowie den aufgelagerten Knochen abzubau-
en. In diesem demineralisierten Bereich lassen sich die Einzelschichten (ä) aus den sechs
Beschichtungsdurchla¨ufen (s. Abschn. 4.3.3) deutlich unterscheiden.
Fu¨r die KGr ko¨nnen keine vergleichbaren Stellen dokumentiert werden, in denen sich du¨nne
Knochenschichten, wie in der Abbildung 4.26(a), auf der Oberfla¨che bildeten und von der
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(a) BGr 4W 93li (b) KGr 4W 112li
Abb. 4.28.: In den Abbildungen ist das Makrophagenaufkommen in der BGr (a) und der
KGr (b) nach 4 Wochen markiert (◦). Wa¨hrend in der BGr nur vereinzeltes Auftreten von
kleinen Makrophagen (ca. 5 Zellkerne) dokumentiert wurde, hatte die KGr ein sehr stark
erho¨htes Verhalten sowohl im Aufkommen als auch im Volumen. Die gro¨ßte Zelle in der
Abbildung mit ca. 30 Zellkernen.
Implantatoberfla¨che aus weggewachsen sind.
Fu¨r beide Gruppen gibt es weiter im Zentrum des Implantates nur vereinzelte Knochen-
neubildungen, die durch gute Kontaktosteogenese gekennzeichnet sind. In der BGr waren
diese Neubildungen du¨nne Schichten, die sich sehr intensiv an die Oberfla¨che schmiegen und
teilweise eine Ausdehnung bis zu mehreren 100 µm erreichen ko¨nnen (s. Abb. 4.27(a)). Der
Knochen in der KGr passen sich gut an die Oberfla¨che des Implantates an, sind aber tenden-
ziell volumino¨ser und von geringerer Ausdehnung auf der Porenoberfla¨che (s. Abb. 4.27(b)).
Neben dem Knochen ist in den Poren der BGr vorwiegend das Fettmark dominierend.
Vereinzelt gibt es auch Bindegewebe, Gefa¨ße und rotes Knochenmark mit blutbildenen Zellen
(s. Abb. 4.27(c)). In der KGr sind Fett- und Knochenmark sowie das blutbildenen Gewebe
schwa¨cher ausgepra¨gt. Die Poren und die Hohlra¨ume in dieser Gruppe sind vorwiegend mit
Bindegewebe gefu¨llt (s. Abb. 4.27(d)).
Auf der Implantatsoberfla¨che gibt es in der KGr eine ungewo¨hnlich hohe Anzahl von Ma-
krophagen. Die Abbildung 4.28(b) zeigt anhand eines Ausschnittes die mit roten Kreisen
markierten Phagozytose-betreibenden Riesenzellen, die aus fusionierten Makrophagen ent-
stehen und teilweise mit mehr als zehn Zellkernen auf u¨ber 200 µm angewachsen sind. Die
Makrophagen der BGr sind mit etwa 3 bis 5 Zellkerne nur bis zu 50 µm groß (s. Abb. 4.28(a)).
12 Wochen
Beide Gruppen zeigen auch nach 12 Wochen eine sehr kompakte Knochenhu¨lle um das Im-
plantat. Wie auch nach 4 Wochen, ist die Kontaktosteogenese in der BGr deutlich besser
ausgepra¨gt. Die KGr weist wieder vorwiegend Knochenfronten auf, die an abstehenden Kan-
ten und Stegen des Implantates Kontaktpunkte gebildet haben, aber nicht weiter in die
raue Oberfla¨che des implantierten Fremdko¨rpers hineingewachsen sind. Es sind wieder viele
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(a) BGr 12W 106li Knochenhu¨lle (b) KGr 12W 97li Knochenhu¨lle
(c) BGr 12W 106li Knochenhu¨lle (d) KGr 12W 97li Knochenhu¨lle
Abb. 4.29.: Vergleich des einhu¨llenden Knochenlagers zwischen der beschichteten Gruppe
und der Kontrollgruppe nach 12 Wochen.
Lu¨cken in der Kontaktfla¨che eines Trabekels zu dokumentieren (s. Abb. 4.29(b) u. (d)). Die
BGr zeigt deutlich weniger Lu¨cken in der Kontaktfla¨che einzelner Trabekel. Die Abbildung
4.29(a) zeigt den sehr kompakten Knochen der Knochenhu¨lle, der sich nahezu lu¨ckenlos um
die Implantatstruktur gelegt hat. In vereinzelten Abschnitten, in denen die Knochenhu¨lle
große Spalten aufweist, kann großfla¨chiger neugebildeter Knochen, von der Implantatober-
fla¨che wegwachsend, dokumentiert werden. Die Abbildung 4.29(c) stellt ein beschichtetes
Implantat mit einem Spalt in der Knochenhu¨lle von mehreren 100 µm dar. In diesem Bereich
hat sich eine Knochenschicht auf der Implantatoberfla¨che gebildet. Der blauschimmernde
Osteoblastensaum zeigt an, in welche Richtung der Knochen weiterwachsen wu¨rde. Knochen-
schichten, die von der Implantatoberfla¨che wegwachsen, ko¨nnen auch nach 12 Wochen nicht
fu¨r die Kontrollgruppe beobachtet werden.
In den Poren im Inneren der Implantate der BGr zeigen die Pra¨parate du¨nne Knochen-
schichten, die sich entlang der Porenoberfla¨che ausdehnen (s. Abb. 4.30(a)). Die Schichten
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(a) BGr 12W 106li Knochenschicht (b) KGr 12W 97li Knochenschicht
(c) BGr 12W 106li Fettgewebe (d) KGr 12W 97li Fettgewebe
Abb. 4.30.:Gewebebildung im Zentrum der Implantate nach 12 Wochen. Wie nach 4 Wochen
bilden sich in der BGr (a) hauptsa¨chlich du¨nne Knochenschichten auf der Porenoberfla¨che,
wohingegen in der KGr (b) die Knochenkonstrukte etwas volumino¨ser ausfallen. Auffa¨llig
dominant ist das Vorkommen von Fettzellen in der BGr (c). In der KGr (d) ist der Anteil an
Fettgewebe nur leicht angestiegen gegenu¨ber dem 4 Wochenzeitpunkt.
haben etwa eine Dicke von 10 bis 20 µm und ko¨nnen weite Bereiche der Porenoberfla¨che
auskleiden. Volumino¨se, runde Knochenfla¨chen sind selten. In der KGr sind die Knochen-
strukturen dicker. Sie zeigen auch eine sehr gute Kontaktosteogenese. Die Abbildung 4.30(b)
stellt typische Knochenformationen mit einer Dicke von mehr als 50 µm dar. Beim Vergleich
zwischen der BGr und der KGr zeigt sich, dass weniger Osteoblasten auf der Knochenober-
fla¨che der Kontrolle angesiedelt sind.
In beiden Gruppen haben sich von 4 nach 12 Wochen deutlich mehr Fettzellen in den Poren
des Implantatzentrums gebildet. In den Poren der BGr ist kaum noch rotes Knochenmark
eingelagert. Es sind bedeutend mehr Adipozyten in den Poren lokalisiert. Das vorliegende
Gewebe ist kein Fettmark mehr, sondern richtiges Fettgewebe oder sogenanntes Stapelfett.
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Die Fettzellen wirken wie in die Hohlra¨ume hineingequetscht, was sich dadurch bemerkbar
macht, dass die Zellen weniger eine runde oder ovale Grundform haben, sondern vielmehr
zusammengedru¨ckte bananena¨hnliche Formen angenommen haben (s. Abb. 4.30(c)).
Die KGr zeigt keine so starke Verfettung. Trotzdem ist der Anstieg des Gehaltes an Adipo-
zyten von 4 Wochen (s. Abb. 4.27(d)) nach 12 Wochen (s. Abb. 4.30(d)) deutlich wahrnehm-
bar. Insgesamt dominieren in den Poren lockeres Fettmark und Bindegewebe. Stellenweise
sind auch Reste blutbildener Zellen vorhanden. Das nach 4 Wochen dokumentierte erho¨hte
Aufkommen von Riesenzellen hat sich wieder reduziert. Die Zellkernanzahl und Zellgro¨ße
sowie das geha¨ufte Auftreten hat sich im Vergleich zur BGr normalisiert.
4.5. Diskussion (TS)
Im Fokus dieses Abschnittes steht die Bewertung der Ergebnisse der in vivo Studie. Dabei
werden Vergleiche und Zusammenha¨nge zwischen den einzelnen Gruppen: Kontrollgruppe
(KGr), hydrophile Gruppe (HGr) und beschichtete Gruppe (BGr) hergestellt. Zum Beispiel
werden die histologischen Befunde mit der histomorphometrischen Erfassung des Knochen-
Implantat-Kontaktes (BIC) und der Knochen-Fla¨che (BA) verknu¨pft.
4.5.1. Fehlerdiskussion der histomorphometrischen Evaluation
Die Erfassung der BIC-Werte erfolgt mit der Software AxioVision. Mit deren Hilfe wird au-
tomatisch der Umfang der Implantate mit einem vektorisierten Spline nachgezeichnet. Dabei
wird die schwarze Farbgebung der Implantate ausgenutzt, durch die sich die Implantate vom
restlichen Gewebe abgrenzen. Liegt jedoch ein sehr geringer Farbkontrast oder sogar ein
wechselnder Farbwert vor, kann keine automatische Konturbestimmung mittels der Software
vorgenommen werden. Das bedeutet, dass Knochen, Beschichtungsreste oder Weichgewebe
sich nicht automatisch markieren lassen. Dies fu¨hrt genau dann zu einem Konflikt, wenn
sich zwischen Implantat und Knochen noch Reste der Beschichtung befinden. Auf Grund des
geringen Farbkontrastes zwischen Beschichtung und Knochen ist es mit der Software nicht
mo¨glich, diese Beschichtungsreste softwaregestu¨tzt zu isolieren und/oder dem Implantat zu-
zuordnen. Die Beschichtungsru¨cksta¨nde werden in der Regel von neu gebildetem Knochen
u¨berlagert (s. Abb. 4.26(a), 4.28(a) oder 4.29(c)). Die Zuordnung der Schichtreste zum zu
messenden Knochen fu¨hrt zu einer sehr geringen Verfa¨lschung des Messwertes.
Nach dieser Definition zur histomorphometrischen Auswertung werden Beschichtungsru¨ck-
sta¨nde mit als Knochenstruktur erfasst. Dies fu¨hrt zu einem Fehler in der Messung. Bei der Be-
schichtung des Implantates TS-91li (BGr, 4 Wochen) ist es zu auffa¨lligen Unregelma¨ßigkeiten
gekommen. Dieses Problem zeigt sich erst in den Aufnahmen der histologischen Du¨nnschliffe.
Dabei sind vereinzelte Poren sehr stark mit dem aufgetragenen Biomaterial ausgefu¨llt (s. Abb.
4.31(a)). Der Mittelwert und die Standardabweichung vom Mittelwert fu¨r die BIC-Messung
der gesamten BGr im Mantelbereich liegt bei (45, 28±2, 40)%. Wu¨rden alle verstopften Poren
von TS-91li nicht als Knochen gewertet, dann wu¨rde der Wert auf (44, 72±2, 12)% absinken.
Bei einer ausfu¨hrlicheren Fehlerbetrachtung (der systematischen Fehler wird vernachla¨ssigt)
mit Einbeziehung eines 95 %iges Vertrauensniveaus, ergibt sich dann ein Wert von (45± 7)%
beziehungsweise ohne die Poren (45± 6)%. Fu¨r die Erfassung der Knochenfla¨che ist der Un-
terschied noch geringer, da sich der Mittelwert erst in der zweiten Nachkommastelle a¨ndert.
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(a) (b) (c)
Abb. 4.31.: Beschichtung (///), Knochen (///), Osteozyt (ä)
(a) Poren am Implantatrand, die vollsta¨ndig mit Biomaterial gefu¨llt sind.
(b)-(c) Beide Abbildungen zeigen die gleiche Position im Implantat TS-91li. Lediglich die
Fokusebene wurde variiert, wodurch sich ein anderes Ausmaß des Knochens offenbarte. Die
Knochenstruktur kann deutlich an den eingebauten Osteozyten identifiziert werden.
Aufgrund des sehr geringen Einflusses dieser verstopften Poren wird keine Sonderregel
fu¨r das Implantat TS-91li eingefu¨hrt. Die Definition, dass Beschichtungsreste als Knochen
gewertet werden, hat keinen signifikanten Einfluss auf das Endergebnis.
Eine weitere Unstimmigkeit ergibt sich aus der Fokusebene beim Mikroskopieren der histo-
logischen Pra¨parate. Das Problem wird durch die Abbildungen 4.31(b) und (c) verdeutlicht.
Beide Aufnahmen zeigen dieselbe Position auf dem Implantat TS-91li bei variierender Fokus-
ebene. So ist in der Ebene (b) nicht ersichtlich, dass der Knochen noch weiter reicht, so wie
es in Bild (c) dargestellt wird. Der Knochen ist in der zweiten Darstellung scharf fokussiert
und das restliche Weichgewebe ist unscharf. Der Knochen ist deutlich gekennzeichnet durch
die kleinen Ho¨hlen, in denen sich die Osteozyten eingemauert haben. Fu¨r die Auswertung
sind nur Aufnahmen mit einem Fokus auf der Ebene mit dem Weichgewebe relevant. Eventu-
ell weiterreichende Knochenstrukturen, die in den Aufnahmen nicht ersichtlich sind, werden
nicht beru¨cksichtigt.
4.5.2. Makrophagenaufkommen in der Kontrollgruppe
Die Aussage u¨ber ein erho¨htes Vorkommen großer Makrophagen auf der Implantatoberfla¨che
der KGr nach 4 Wochen ist anschaulich in der Abbildung 4.32(a) bis (c) dargestellt. In den
Abbildungen werden exemplarische Ausschnitte aus der KGr und der BGr gegenu¨bergestellt.
Zusa¨tzlich wird auch die HGr in die Diskussion mit einbezogen.
Das erho¨hte Vorkommen la¨sst eine Verunreinigung der Implantatoberfla¨che vermuten. Ma-
krophagen sind phagozytosebetreibende Fresszellen, die zu mehrkernigen Riesenzellen fusio-
nieren ko¨nnen. Sie sind Teil des Immunsystems und imstande, korpuskula¨re Verunreinigungen
in sich aufzunehmen und abzubauen [120]. Die beschichteten Implantate zeigen kein erho¨htes
Aufkommen der Reinigungszellen. A¨hnlich der Pra¨parate der BGr zeigt auch die HGr kein
erho¨htes Aufkommen.
Da das erho¨hte Aufkommen der Riesenzellen sich nur auf die 4-Wochen-Pra¨parate be-
schra¨nkt, ist davon auszugehen, dass sich die Sto¨rung nach 12 Wochen reguliert hat. Des
Weiteren ist durch die Beschra¨nkung auf die KGr zu schlussfolgern, dass zwischen dem Auf-
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(a) KGr (b) HGr (c) BGr
Abb. 4.32.: Ausschnitte aus allen drei Gruppen mit markierten (◦) Makrophagen nach 4
Wochen. Die KGr hat eine deutlich erho¨hte Anzahl an Makrophagen.
kommen dieser Zellen und der Plasmabehandlung in der HGr und BGr ein Zusammenhang
besteht. Eine Plasmabehandlung zersto¨rt Kohlenstoffverbindungen auf der Oberfla¨che [24].
Durch diesen Reinigungsprozess wird die Oberfla¨che auch hydrophil.
Da sich im Zelltest keine negativen Effekte durch die Verunreinigung zeigen und es auch
im Tierexperiment zu keinen außergewo¨hnlichen Vorkommnissen, wie Entzu¨ndungen oder gar
Abstoßung des Implantates, gekommen ist, ist davon auszugehen, dass die Verunreinigung
keinen großen Einfluss auf den Organismus und der Osteogenese hat. Diese Aussage wird
auch durch die BIC-Messung nach dem Outlinemodell gestu¨tzt, in der keine signifikanten
Unterschiede zwischen der KGr und der HGr zu verzeichnen sind. Der Organismus ist in
der Lage, selbststa¨ndig die kohlenstoffhaltigen Verunreinigungen zu entfernen – ohne eine
bemerkenswerte Einschra¨nkung in der Osteogenese. Diese Aussage trifft nur auf den unter-
suchten Zeitpunkt nach 4 Wochen zu. Ob es in kleineren Zeitspannen einen Einfluss auf die
Osteogenese gegeben hat, kann nicht gekla¨rt werden.
4.5.3. Einfluss der Schicht auf die Knochenbildung
Das Gesetz von Wolff aus dem Jahre 1899 sagt aus, dass fu¨r die Entstehung von Knochen
eine von außen wirkende Belastung zwingend erforderlich sein muss [104]. Unterschiedlich
stark belastete Extremita¨ten zeigen somit auch Abweichungen in der Knochensta¨rke [121].
Das Gesetz wurde im Laufe der Jahre korrigiert und angepasst [106,107], so dass aus heutiger
Sicht fu¨r die Knochenbildung eine nicht zu starke, dynamische Belastung notwendig ist.
Bei massiven Implantaten wird die Belastung vom einhu¨llenden Knochenlager auf das Im-
plantat u¨bertragen und umgekehrt. Fu¨r eine Implantatstruktur mit interkonnektierenden
Porensystem gilt dies auch, mit dem Unterschied, dass der Knochen in die Poren einwach-
sen kann. Dadurch wird der Verbund und die Kraftu¨bertragung zwischen Implantat und
Knochen verbessert. Das bedeutete, der Knochen im Implantatinneren braucht eine direkte
Verbindung mit dem Knochenlager fu¨r eine Kraftu¨bertragung. Weiterhin sollte theoretisch
die Knochendichte, zum Zentrum des offenporigen Implantates hin, abnehmen, da die mecha-
nische Belastung im Kernbereich gegen Null geht. Diese Annahme besta¨tigen auch die BIC
und BA Messungen in der KGr, hohe Werte im Mantelbereich und niedrige im Kern (s. Abb.
4.23(a) und (b) auf S. 49).
Durch die Beschichtung wird die normale Regulierung der Knochendichte gesto¨rt. Die
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(a) mit Schichtwachstum von der Implantatoberfla¨che aus
(b) ohne Schichtwachstum von der Implantatoberfla¨che aus
Abb. 4.33.: (a) Schematische Darstellung der Kontaktosteogenese in der BGr. Es entsteht
eine Knochenschicht auf der Implantatoberfla¨che, die den Trabekel des Knochenlagers entge-
genwa¨chst. (b) Schematische Darstellung der Kontaktosteogenese in der KGr und das Ent-
stehen der kleinen Lu¨cken im BIC.
a¨ußere mechanische Einwirkung spielt keine entscheidende Rolle mehr. Die Beschichtung
verursacht eine kontrollierte Osteoinduktion, auch wenn sie nicht notwendig ist. Diese Be-
hauptung wird durch die BIC Messung der BGr nach 12 Wochen besta¨tigt. Der Kernbereich
erreicht fast den Wert der Mantelzone. Die NanoBone
R©
-Schicht wird kontrolliert umgebaut,
da nur du¨nne Knochenschichten entstehen (im Vgl. dazu Knochenwucherungen z. B. durch
BMP2-Injektionen [122]).
Die osteoinduktive Wirkung der Schicht zeigt sich auch am Implantatrand. Es entstehen
Knochenschichten die von der Implantatoberfla¨che aus wegwachsen (s. Abb. 4.26(a) und
4.29(c)). Daraus la¨sst sich das Modell aus der Abbildung 4.33 ableiten. Knochentrabekel
wachsen von an das Implantat heran. Die aus der Beschichtung gebildeten Knochenlagen
wachsen vom Implantat weg. Beim Aufeinandertreffen dieser Knochenfronten fusionieren sie




In der Kontrollgruppe ko¨nnen keine du¨nnen Knochenschichten, die von der Implantaober-
fla¨che wegwachsen, dokumentiert werden. Die einzelnen Knochenformationen auf der Ober-
fla¨che der KGr haben hauptsa¨chlich runde Querschnitte, was auf Trabekel mit einem An-
schnitt durch die Transversalebene hindeutet. Es bleiben kleine Lu¨cken und Spalten, in die
der Knochen nicht vollsta¨ndig hineingewachsen ist. Neben den histologischen Abbildungen
4.25(b) (auf S. 52) und 4.29(b) (auf S. 55), die die Lu¨cken dokumentieren, zeigt auch der Ver-
gleich der BIC-Werte zwischen der BGr und KGr im Mantel dieses Ergebnis. Die Beschich-
tung hat im Wesentlichen die kleinen Lu¨cken geschlossen, was in ho¨heren BIC resultiert. Die
Knochenfla¨che ist hingegen im Mantelbereich in beiden Gruppen gleich groß. Es ist durch
die Beschichtung nicht signifikant mehr Knochenvolumen gewachsen, aber der Knochen ist
wesentlich besser auf der Oberfla¨che verwachsen.
4.5.4. Adipozyten im Kernbereich
Die histologische Auswertung zeigt sowohl fu¨r die KGr als auch fu¨r die BGr eine Zunahme von
Fettzellen in den Poren vom Implantatkern. Besonders deutlich ist die Zunahme in der BGr, in
der die Fettzellen die ha¨matopoetischen Weichgewebsstrukturen verdra¨ngen (s. Abb. 4.30(c)
auf S. 56). In den Poren bildet sich anfa¨nglich rotes Fettmark mit vereinzelten Adipozyten,
vielen Erythrozyten und Gefa¨ßen. Mit der Zeit kommt es zu einer Ru¨ckbildung des blutbil-
denen Gewebes und die Anzahl der Fettzellen nimmt stark zu. Das gelbe Fettmark verdra¨ngt
das rote Mark. Wie anfangs erwa¨hnt, ist diese Tendenz in beiden Gruppen dokumentierbar
und wird anhand der Abbildungen 4.27(c)-(d) (auf S. 53) und 4.30(c)-(d) (auf S. 56) ex-
emplarisch dargestellt. Die Einlagerung von Fettzellen in offenporo¨sen Implantaten ist nicht
ungewo¨hnlich und wurde bereits in den Arbeiten von Barre`re [102,103] dokumentiert. Dort
zeigten sich a¨hnlich starke Fettzelleneinlagerungen in den Poren des Implantates. Es scheint,
als habe das Implantatgeru¨st einen maßgeblichen Einfluss auf diesen Effekt ausu¨bt. Es ist an-
zunehmen, dass die Metallstruktur eine a¨hnliche Bedeutung und Funktion u¨bernimmt wie der
spongiose Knochen (s. Abb. 4.24(b) auf S. 51), in dem der Organismus gelbes Knochenmark
einspeichert.
Die stark ausgepra¨gte Verfettung der Poren in der BGr wird zum einen Teil auf die Im-
plantatstruktur zuru¨ckzufu¨hren sein und zum anderen Teil ist sie ein Effekt der Kalzium-
Phosphat-Beschichtung. Eine versta¨rkte Fettzellenbildung bei Kalziumphosphaten wurde be-
reits in fru¨heren Studien dokumentiert [103, 108, 123]. Auch zeigte sich in fru¨heren Studien
mit NanoBone
R©
-Granulat, dass es zu Knochenmarkbildung mit adipogenem Gewebe in den
Poren der Granulatko¨rner kam [111,124]. Eine Beschichtung auf Grundlage der NanoBone
R©
-
Technologie hat demnach nicht nur Auswirkung auf die Knochenbildung, sondern auch auf
die Entstehung von Fettgewebe.
Die unterschiedlichen Zellarten des Bindegewebes differenzieren sich aus mesenchymalen
Stammzellen (MSC). Das Diagramm in Abbildung 4.34 zeigt die Differenzierung zu unter-
schiedlichen kolonieformenden Einheiten (CFU) und ausgereiften Zellen. Dabei entscheiden
bestimmte Proteine, welche Ausbildung und Funktionen einzelne Zellen bekommen wer-
den [125]. Welche Proteine und in welcher Weise durch das Biomaterial NanoBone
R©
geschaltet
werden, ist nicht vollsta¨ndig gekla¨rt. Die Bildung von Osteozyten, wie sie die histomorphome-
trische Evaluation in Abschnitt 4.4.3 gezeigt hat, konnte durch fru¨here Studien anhand von
Knochenneubildungen im Bereich des Implantationsgebietes [109,126,127] mehrfach besta¨tigt
werden. Ebenfalls ist eine Ausbildung von Knorpelgewebe durch Chondrozyten dokumentiert
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GH, IL-6, Leptin, TGFbeta3, BMP4
TGFbeta1, TGFbeta3, BMP12
LIF, BMP2
Abb. 4.34.: Differenzierung von Zellen aus mesenchymalen Stammzellen (MSC) und welche
Proteine diesen Vorgang auslo¨sen (CFU - colony forming unit) [125].
worden [111]. Eine Erho¨hung der Proliferation und Differenzierung von adipogenen Zellen,
wie sie in fru¨heren Studien beobachtet wurden [111,124], konnte fu¨r das Biomaterial auch in
dieser Arbeit nachgewiesen werden. Die im Zusammenhang mit NanoBone
R©
dokumentierten
Zelltypen (Adipo-, Chondro- und Osteozyten) stammen alle aus der gleichen OCTA-CFU.
Das legt den Schluss nahe, dass das Biomaterial eine Ausdifferenzierung in diese Richtung
stark unterstu¨tzt. Es gilt somit in weiteren Studien zu untersuchen, welche Proteine dafu¨r
sorgen, dass das NanoBone
R©
-Biomaterial besonders eine Zellausbildung in den Zweig Adipo-,
Osteo- und Chondrozyten auslo¨st.
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(PEEK)
Festko¨rper, die einer starken mechanischen Beanspruchung unterliegen, werden mit der Dau-
er der Beanspruchung zersto¨rt. Dies zeigt sich zum Beispiel durch feine Risse oder Bru¨che
im Material. Die Widerstandsfa¨higkeit gegenu¨ber der mechanischen Einwirkung wird unter
anderem durch die Gro¨ßen Schub- oder Elastizita¨tsmodul beschrieben. Vergleicht man Me-
talle mit Polymeren auf ihre mechanischen Eigenschaften, dann scheinen die Kunststoffe als
Implantationsmaterial u¨berlegen zu sein, da sie dem Knochen wesentlich a¨hnlicher sind.
Polyethylethylketon (PEEK) ist eines dieser Polymere. Es wird schon seit Jahren in der
medizinischen Chirurgie angewendet. Unter anderem wird es ha¨ufig als Abstandshalter, den
sogenannten Cages, bei der Knochenfusionierung in der Wirbelsa¨ule eingesetzt. Doch neben
all den positiven Eigenschaften, wie Elastizita¨tsmodul, Ro¨ntgentransparenz oder Biokompa-
tibilita¨t, hat der Kunststoff einen schwerwiegenden Nachteil: die schlechte Zelladha¨sion auf
der Polymeroberfla¨che.
Die Untersuchungen in diesem Kapitel setzen genau da an, um diesen Nachteil zu beseitigen.
Dabei soll die im vorangegangenen Teil dieser Arbeit beschriebene NanoBone
R©
-Technologie
so modifiziert und eingesetzt werden, dass eine Oberfla¨chenbeschichtung entsteht, die das
Problem der Zelladha¨sion dauerhaft lo¨st.
5.1. Polyaryl
PEEK ist ein Kunststoff, der in die Gruppe der Polyaryle eingeordnet wird. Polyaryl, wie sich
aus dem Namen ableiten la¨sst, besteht es aus vielen Arylgruppen. Als Arylgruppe bezeich-
net man die aromatischen Ringe aus sechs Kohlenstoffatomen in einer Ebene. Diese Ringe



















Abb. 5.1.: (a)-(d) Unterschiedlich synthetisierte Polyaryle.
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Abb. 5.2.: (a) Variation der Schmelz- und Glasu¨bergangstemperatur mit dem Verha¨ltnis
zwischen Ether- und Ketogruppierungen [128].
(b) REM-Aufnahme mit der Struktur der Lamellenkristalle auf der Oberfla¨che von PEEK.
SO2). Fu¨r die medizinische Anwendung sind dabei nur die Ether- (O) und Ketonverbindung
(CO) von Interesse. Je nach Anzahl und Position des Ethers bzw. Ketons ergeben sich die
Bezeichnungen fu¨r das jeweilig Polymer. Das A fu¨r Aryl wird dabei vereinfachend ha¨ufig
weggelassen.
Durch eine unterschiedliche Kombination der Ether und Ketone zwischen den aromati-
schen Ringen lassen sich die mechanischen und thermischen Eigenschaften der Endpolymere
beeinflussen [128]. In Abbildung 5.2(a) sind die Glasu¨bergangs- und Schmelztemperaturen in
Abha¨ngigkeit des Ether-Keto-Verha¨ltnisses dargestellt. Die Abbildungen 5.1(a) bis (d) zei-
gen einige Beispiele, unter anderem auch PEEK, die aus dem Copolymer PEK synthetisiert
werden ko¨nnen [128].
5.2. Struktur und Eigenschaften von PEEK
Das Polymer PEEK wird der Rubrik der teilkristallinen Thermoplaste zugeordnet. Bei teil-
kristallinen Thermoplasten entstehen sogenannte Lamellenkristalle durch Faltung der Mo-
leku¨lketten, die sich mit amorphen Teilbereichen abwechseln [129]. Die Abbildung 5.2(b)
zeigt die Lamellenstruktur auf der Oberfla¨che von PEEK. Die Kristallinita¨t kann einen Ma-
ximalwert von 48% erreichen [128]. Je nach Temperatur liegt der Thermoplast im Glas-
, Erweichungs-, Gummi-, Thermoplastizita¨ts- oder Zersetzungsbereich vor. Unterhalb der
Glasu¨bergangstemperatur Tg verfu¨gen die Polymerketten nicht u¨ber ausreichend thermische
Energie, um aneinander entlang zu gleiten [130]. Das Material reagiert in diesem Bereich
auf mechanischen Stress durch Streckung der kovalenten Bindungen [130]. Oberhalb von Tg
werden die amorphen Bereiche zwischen den Polymerketten flexibler, da mit steigender Tem-
peratur der Anteil von entspannten Dipolen im teilkristallinen PEEK zunimmt [130, 131].
Um eine Verbindung mit einer nanoporo¨sen Struktur einer Oberfla¨che zu erzeugen, muss das
Material bis in den Bereich des viskosen Fließverhaltens erhitzt werden. Dieser Bereich be-
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Abb. 5.3.: Einteilung von teilkristallinen Thermoplasten in unterschiedliche Temperaturbe-
reiche (in Anlehnung an [128,129].
ginnt kurz vor der Kristallitschmelztemperatur Ts und reicht bis zu der Temperatur, an der
der Kunstoff beginnt sich zu zersetzen. Im Diagramm der Abbildung 5.3 sind die Bereiche
fu¨r teikristalline Thermoplaste grafisch dargestellt.
Eine weitere Eigenschaft des Polymers PEEK ist, dass es nahezu verlustfrei von Ro¨ntgen-
strahlung durchdrungen werden kann (s. Abb. 5.4(a)). Besonders bei gro¨ßeren Implantaten
bringt diese Ro¨ntgentransparenz Vorteile mit sich, da durch das Implantat keine Informatio-
nen verdeckt werden und die Positionierung vereinfacht wird.
Des Weiteren ist das Polymer biokompatibel [132,133], hat eine starke Resistenz gegenu¨ber
Chemikalien und ist dafu¨r bekannt, in den meisten Lo¨sungsmitteln nicht lo¨slich zu sein [134].
Besonders durch seine mechanischen Eigenschaften eignet sich PEEK als Implantatmate-
rial. Durch eine Versta¨rkung des Kunststoffes mit Kohlenstoff (CFR-PEEK) ist es mo¨glich,
das Material an den Elastizita¨tsmodul des Knochens anzugleichen (s. Abb. 4.4 auf S. 26).
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Ebenso zeigen Untersuchungen zur Sterilisation und thermischen Alterungsprozessen nur ver-
nachla¨ssigbar geringe Abweichungen in der Belastbarkeit des Materials [135].
Somit la¨sst sich nur das eingangs erwa¨hnte schlechte Zell-Polymer-Interface [4] als negative
Eigenschaft nennen.
5.3. Verwendung von Kunststoffen in der Medizin
(a) (b)
Abb. 5.4.: Die Abbildungen zeigen eine µCT-Aufnahme von fusionierten Wirbeln (a) und
ein Implantat (Cage) aus PEEK (b), das fu¨r die Fusionierung verwendet wird. Durch die
Metallstifte kann das Implantat in der µCT-Aufnahme lokalisiert werden. Der Hohlraum
in dem Cage ist mit Knochenaufbaumaterial gefu¨llt, um den Prozess der Fusionierung zu
beschleunigen [Quelle: Artoss GmbH].
Das Interesse an dem Kunststoff zum Einsatz als Implantatmaterial liegt etwa 30 Jahre
zuru¨ck [137]. Die Kunststoffe, als Grundstoff fu¨r medizinische Gera¨te und Anwendungsma-
terialien, haben schon lange Einzug gehalten in den medizinischen Alltag [136, 138]. Die
Produktpalette reicht von Produkten ohne Patientenkontakt (z. B. Spritzen, Schla¨uche, Ab-
deckfolien) u¨ber Produkte mit tempora¨ren Patientenkontakt (z. B. Wundauflagen, Nahtma-
terial und Katheter) bis hin zu dauerhaften Implantaten (z. B. ku¨nstliche Gelenke, dentale
und orthopedische Implantate), wie sie in Abbildung 5.5 gezeigt werden.
Zu diesen Kunststoffen za¨hlen auch die Copolymere Polyetheretherketon (PEEK) und Poly-
etherketonetherketonketon (PEKEKK), die insbesondere seit den 1980ern bevorzugt als Aus-
gangsmaterial fu¨r Cages verwendet werden [4].
Ein Cage ist ein Implantat aus dem Bereich der Wirbelfusionierung, welches heutzutage,
als eine Anwendung von PEEK, sehr erfolgreich implantiert wird [80,139] und sogar bessere
Ergebnisse als ein Titancage erreicht [140]. Der Cage wird dabei als Abstandshalter zwischen
zwei Wirbeln eingesetzt. Das Implantat kann nicht die Funktion einer degenerierten Band-
scheibe ersetzen, weshalb die Wirbel versteift werden und zusammenwachsen. In Abbildung
5.4(a) ist eine Wirbelsa¨ule mit implantierten PEEK-Cages dargestellt. Da der Kunststoff auf
Ro¨ntgenaufnahmen nicht zu sehen ist, werden in das Implantat Metallstifte eingearbeitet,
um die Position zu lokalisieren. In Abbildung 5.4(b) ist ein Cage kurz vor der Implantation
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Abb. 5.5.: Medizinische Anwendungsbereiche von Kunstoffen [136].
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dargestellt, der mit einem blutvermischtem Knochenaufbaumaterial im Zentrum gefu¨llt ist.
Das Knochenaufbaumaterial wird im Laufe der Einheilung durch neuen Knochen ersetzt, der
die beiden anliegenden Wirbel dann miteinander fusioniert.
5.4. Stand der Forschung
PEEK hat ein schlechtes Knochen-Implantat-Interface. In der Literatur gibt es wenig Un-
tersuchungen, die diese Behauptung dokumentieren. In vitro Untersuchungen zeigen sogar
a¨hnlich gute Werte zwischen der Zelladha¨sion von Osteoblasten auf Titan- und PEEK-
Oberfla¨chen [141]. Auf der anderen Seite gibt es aber eine Vielzahl von Studien, die das
Knochen-Implantat-Interface zu verbessern versuchen, was die Behauptung eher besta¨tigt.
Eine weitere Besta¨tigung liefert die Auswertung, zu der in dieser Arbeit durchgefu¨hrten in
vivo Studie. Sie wird zeigen, dass eine unbehandelte PEEK-Oberfla¨che ein wesentlich schlech-
teres Gewebe-Implantat-Interface hat, gegenu¨ber einer behandelten Oberfla¨che. In den Stu-
dien, die versuchen, das Interface zwischen organischem Gewebe und Polymerimplantat zu
verbessern, gibt es unterschiedliche Ansa¨tze. Eine Variante ist dabei das Herstellen von Gemi-
schen aus PEEK- und Hydroxylapatit-Pulvern die dann drucklos [142,143] oder unter hohen
Dru¨cken [144] versintert werden. Des Weiteren lassen sich diese Pulvergemische auch als Aus-
gangsmaterialien fu¨r die 3D-Drucktechnik verwenden [145]. Eine einfache Beschichtung mit
Hydroxylapatit hat sich bereits in in vitro Studien als Verbesserung der Zelladha¨sion ge-
zeigt [146]. Ebenso gibt es Varianten, die die guten Zelleigenschaften vom Titandioxid auf
das Polymer u¨bertragen, in dem die Kunststoffimplantate mit einer du¨nnen Titanschicht
im Plasma-Spru¨h-Verfahren u¨berzogen werden [147–149]. Die Plasmabeschichtung la¨sst sich
auch fu¨r Hydroxylapatitbeschichtungen verwenden [150, 151]. Auch eine einfache Plasmabe-
handlung bei geringen Temperaturen wirkt sich positiv auf die Biokompatibilita¨t aus [26].
Diese Arbeit wird eine Pulverbeschichtung mit dem osteoinduktiven Knochenaufbaumateri-
al NanoBone
R©
untersuchen. Diese Beschichtung ist ebenfalls darauf ausgerichtet, das Knochen-
Implantat-Interface zu verbessern.
5.5. Entwicklung des Modellimplantates (PEEK)
5.5.1. Voru¨berlegungen zur Beschichtung
Der in dieser Arbeit selbst entwickelte Lo¨sungsansatz zur Verbesserung des Zell-Implantat-
Kontaktes sieht eine Beschichtung auf Basis der NanoBone
R©
-Technologie vor. Dabei soll
zum einen der osseoinduktive Effekt des Beschichtungsmaterials ausgenutzt werden. Zum
anderen soll auch eine Implantatoberfla¨chenmodifikation erreicht werden, die das Problem
der schlechten Zelladha¨sion dauerhaft lo¨st. Als Hauptziel wird eine Beschichtungmo¨glichkeit
von Cages, wie sie fu¨r Wirbelfusionen eingesetzt werden, gesucht.
Da das Biomaterial selbst, je nach Menge und Partikelgro¨ße, innerhalb von Wochen/Monaten
vollsta¨ndig resorbiert wird, kann eine einfache Beschichtung der Polymeroberfla¨che keinen
Erfolg versprechen und das Problem der Zelladha¨sion nicht lo¨sen. Die aufgetragene Schicht
wu¨rde ebenfalls resorbiert werden, was letztendlich wieder zu einer unvorteilhaften PEEK-
Gewebe-Kontaktfla¨che fu¨hrt.
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Wie in Abschnitt 2.3.3 beschrieben, ist das Biomaterial durch die Trocknung ein Xerogel
geworden und weist kaum noch fraktale Strukturen auf. Dadurch hat es eine nanoporo¨se
Oberfla¨che. Sollte es beim Aufbringen der Biomaterialschicht mo¨glich sein, dass das Poly-
mer diese nanoporo¨se Struktur adaptiert und durchdringt, kann eine so feinstrukturierte
Implantatoberfla¨che geschaffen werden, die das Eindringen von Zellen und Organik nicht
mehr ermo¨glicht. Dadurch wa¨re auch der Abbau des Biomaterials nicht mehr gegeben und
ein PEEK-Gewebe-Kontakt tritt nicht mehr auf.
Zusa¨tzlich wird der osteoinduktive Effekt des Materials in dem Bereich ausgenutzt, in dem
das Biomaterial normal arbeitet. Ebenso wird nicht nur eine nanoporo¨se Struktur auf der
Oberfla¨che erzeugt, sondern auch eine mikroskopische dreidimensionale Rauheit durch das
Biomaterial, welche eine verbesserte Implantat-Gewebe-Verbindung liefern wu¨rde.
Diese Arbeit wird in diesem Kapitel untersuchen, ob das geschmolzene Polymer die Struktur
des Biomaterials annimmt. Des Weiteren gilt es die Osteogenese dieser neuen Compositver-
bindung zu charakterisieren.
5.5.2. Erarbeitung der Pulverbeschichtung
Als Ausgangsmaterial fu¨r alle Untersuchungen wird ein Polyetheretherketon in Granulat-
form (VESTAKEEP
R©
i2G, Evonik Degussa GmbH, Deutschland) verwendet. Das Granulat
ist fu¨r die Anwendung von pra¨klinischen, medizinischen Applikationen zugelassen. Das Ma-
terial wird vom Hersteller standardma¨ßig einem Zytotoxizita¨tstest nach ISO 10993-5 unter-
zogen und erfu¨llt auch alle Anforderungen der amerikanischen Norm ASTM F20261. Es ist
ein festes geruchloses Material mit einer Dichte von 1,3 bis 1,5 g/cm3 und einer Schmelztem-
peratur von 343 ◦C. Ab einer Temperatur von 450 ◦C beginnt der Bereich der thermischen
Zersetzung, die giftige Gase wie Kohlenstoffdioxid oder -monoxid freisetzen kann [152]. Die
Wa¨rmeleitfa¨higkeit des Polymers2 liegt bei 0,25 Wm−1K−1 [128].
Das Granulat wird in 60 min bei 360 ◦C und einem geringen Unterdruck von 0,5 Pa zu
einem massiven Polymerblock geschmolzen. Der Unterdruck sorgt fu¨r eine Vermeidung von
Lufteinschlu¨ssen im Polymerblock. Aus diesem Block werden anschließend mechanisch klei-
nere Probeko¨rper hergestellt, die dann beschichtet werden.
Wenn das Polymer u¨ber seine Schmelztemperatur in den Thermoplastizita¨tsbereich er-
hitzt wird, a¨ndert es seine Phase und wird zu einer leicht transparenten, dunkelbraunen,
za¨hflu¨ssigen Masse. Aufgrund der geringen Wa¨rmeleitfa¨higkeit la¨sst sich durch kurze thermi-
sche Energieeintra¨ge nur die Oberfla¨che erhitzen beziehungsweise aufschmelzen. Durch die auf
die Oberfla¨chenschicht begrenzte Phasenumwandlung soll das Beschichtungsmaterial in die
Oberfla¨che einsinken und nach der Dissipation der thermischen Energie eine feste Verbindung
herstellen.
Zur Beschichtung wird NanoBone
R©
S39-Granulat verwendet, das zuvor mit einer Kugelmu¨hle
(Janetzki KM-1, Polen) auf Stufe 14 5 min lang zu einem feinem Pulver verarbeitet wird. Um
eine Verunreinigung bei diesem Prozess zu reduzieren, werden der Mo¨rser und der Sto¨ßel
der Mu¨hle mit Seifenlauge gereinigt. Anschließend werden die Teile zweimal mit VE-Wasser
gespu¨lt und dann mit 100 %igen Alkohol desinfiziert. Die Kugelmu¨hle selbst wird in einer La-
minar Flowbox untergebracht. Das resultierende Pulver hat nach dem Zerkleinerungsprozess
1Standard Specification for Polyetheretherketone (PEEK) Polymers for Surgical Implant Applications
2zum Vergleich: Eichenholz 0,15 Wm−1K−1, Stahl 46 Wm−1K−1 [18]
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eine Korngro¨ße von 5 bis 100 µm (s. Abb. 5.6(a)).
Erste Vorversuche in einem Umluftofen haben gezeigt, dass es mo¨glich ist, das NanoBone
R©
-
Pulver teilweise in die Oberfla¨che des Polymers einsinken zu lassen. In der elektronenmikro-
skopischen Aufnahme 5.6(b) sind durch ä gekennzeichnete Pulverko¨rner des Biomaterials
abgebildet, die in die Kunststoffoberfla¨che eingesunken sind. Durch die eindringende Anre-
gungsbirne des Elektronenstrahls ko¨nnen die eingesunkenen Konturen der Partikel abgebildet
werden. Die Polymerumhu¨llung kann durch die Lamellenkristallbildung identifiziert werden.
(a) (b)
(c) (d)




(b) Durch Erhitzen verflu¨ssigt sich das PEEK und die NanoBone
R©
-Pulverpartikel sinken in
die Oberfla¨che ein (ä).
(c) Bei unzureichender Temperaturzufu¨hrung entsteht keine Verbindung zwischen dem Poly-
mer und dem Pulver. Die Pulverpartikel (ä) liegen nur oben auf.
(d) Durch einen heißen Luftstrom wurden Pulverpartikel auf die aufgeschmolzene Polymero-
berfla¨che geschleudert und sind teilweise eingesunken.
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Abb. 5.7.: Schematische Abbildung des Aufbaus fu¨r die Vorversuche der PEEK-
Beschichtung durch das Hotplate-Coating-Verfahren.
Zur Herstellung der Probe wurde das Polymer 30 s lang bei 400 ◦C erhitzt, aus dem Ofen
entnommen und anschließend mit dem Pulver bestreut. In den darauf folgenden Untersu-
chungen geht es darum, einen reproduzierbaren Beschichtungsprozess zu entwickeln, der eine
homogene Schicht und die Anforderungen einer medizinischen Sauberkeit gewa¨hrleistet.
Dazu wird auch probiert, ob es mo¨glich ist, das Biomaterialpulver auf hohe Temperatu-
ren (bis zu 600 ◦C) zu erhitzen und dann den raumtemperaturwarmen Polymerko¨rper in das
Pulver zu tauchen. Die Wa¨rmekapazita¨t des Beschichtungsmaterials ist fu¨r diesen Beschich-
tungsvorgang jedoch viel zu gering, um die no¨tige Wa¨rme zu speichern, die zum Aufschmelzen
der Polymeroberfla¨che no¨tig ist. Die Abbildung 5.6(c) zeigt das Ergebnis dieses Versuches.
Es hat sich kein Biomaterial mit dem Polymer verbunden. Die Pulverpartikel (ä) liegen nur
auf der Polymeroberfla¨che auf.
Die Abbildung 5.6(d) zeigt das Ergebnis eines anderen Beschichtungsversuches. Dazu wird
ein rotierender Polymerko¨rper in einem 600 ◦C heißen Luftstrom positioniert. Der Luftstrom
la¨sst die Kunststoffoberfla¨che schmelzen. Zusa¨tzlich wird das Biomaterial gezielt in den Auf-
bau eingestreut, so dass das Pulver vom heißen Luftstrom zur geschmolzenen Oberfla¨che
transportiert wird. Die Abbildung zeigt die Polymeroberfla¨che mit Pulverpartikeln die teil-
weise in dem Kunststoff eingesunken sind.
Eine weitere untersuchte Methode ist das Hotplate-Coating-Verfahren. Dabei wird ein
Schichtsystem aus einer Metallplatte und dem Polymerko¨rper aufgebaut. Der Aufbau ist
in Abbildung 5.7 schematisch dargestellt. Zwischen der Metallplatte und der PEEK-Probe
kommt eine wenige 100 µm dicke Biomaterialpulverschicht. In den Vorabversuchen zur Be-
schichtung wird die Metallplatte durch eine handelsu¨bliche Herdplatte (ELTAC EK 18,
Rommelsbacher ElektroHausgera¨te GmbH, Deutschland) erwa¨rmt. Die durch die Herdplatte
erhitzte Metallplatte u¨bertra¨gt die thermische Energie auf das Biomaterial und das Poly-
mer. Die Polymeroberfla¨che schmilzt und das Biomaterial versinkt in dem Kunststoff. Die
Polymerko¨rper (Zylinderdurchmesser 5 mm, Ho¨he 1 mm) werden dabei nicht durch einen
zusa¨tzlichen Druck belastest. Nach der Dissipation der Wa¨rmeenergie entsteht ein stabiler
Verbund zwischen beiden Materialien.
Die Abbildung 5.8(a) zeigt eine elektronenmikroskopische Aufnahme der Oberfla¨che des
beschichteten Probeko¨rpers. In der Abbildung sind große und kleine versunkene Partikel zu
erkennen, die aus der Oberfla¨che herausragen. Zwischen den verankerten Partikeln haben
sich viele kleine lose Partikel in den Ecken und Vertiefungen dieser Struktur angelagert. Stel-
lenweise ist zwischen den Partikeln die Polymeroberfla¨che zu erkennen. In der Abbildung
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(a) Oberfla¨che (b) Anschnitt
(c) Anschnitt U¨bersicht
Abb. 5.8.: Elektronenmikroskopische Aufnahme der Oberfla¨chenstruktur (a) und eines An-
schnittes (b) von beschichteten PEEK-Proben nach dem Hotplate-Coating-Verfahren. (c)
U¨bersichtsaufnahme des Anschnittes der aufgetragenen Pulverbeschichtung auf der Probeno-
berfla¨che.
5.8(b) ist mit hoher Vergro¨ßerung ein Anschnitt der Beschichtung dargestellt, um den Ver-
bund des Polymers mit dem Knochenaufbaumaterial zu verdeutlichen. Die Pulverpartikel
sind fast vollsta¨ndig vom Polymer ummantelt. Bis auf vereinzelte kleine Lufteinschlu¨sse hat
sich das Polymer vollsta¨ndig der Kontur des Biomaterials angepasst. Das zeigt, dass das Po-
lymer das Biomaterial nicht komplett durchdringt. Die Abbildung 5.8(c) zeigt einen gro¨ßeren
Bereich des Anschnittes, in dem die homogen aufgetragen NanoBone
R©
-Pulverschicht zu se-
hen ist. Durch dieses Verfahren ist es mo¨glich, auch großfla¨chige Bereiche reproduzierbar zu
beschichten.
5.5.3. Design der Implantatform
Die Vorversuche haben gezeigt, dass eine NanoBone
R©
-Pulverbeschichtung durch das Hotplate-
Coating-Verfahren durchgefu¨hrt werden kann. Der na¨chste Schritt besteht darin, das Be-
schichtungsverfahren so zu modifizieren, dass die Beschichtung auf ein Implantat aufgetragen
wird. Das beschichtete Implantat wird anschließend in einem in vivo Experiment untersucht.
Um in der in vivo Studie wieder das etablierte Kaninchentiermodell anzuwenden, wird
ein Implantatmodell entwickelt, das im Wesentlichen auch alle Charakteristika von Cages
72
5.5. Entwicklung des Modellimplantates (PEEK)
(s. Abb. 5.9(a)) aufweist. Die Implantate sollen dabei gewindefrei sein, scharfkantige Absen-
kungen wie der Orginalcage aufweisen und mit dem Pilot- und Erweiterungsbohrset aus dem
dentalen Implantationsbereich (E3001, E3004, F3004, Bone Management
R©
, Hager & Meisin-
ger GmbH, Deutschland) integriert werden ko¨nnen. Dazu wird ein Modell mit rotationssym-
metrischer Grundform gewa¨hlt. Diese Grundform der Modellimplantate ist ein Kegelstu¨mpf,
in den ein Widerhakensystem eingearbeitet wird (s. Abb 5.9(b)), wie es unter anderem bei
handelsu¨blichen Du¨beln angewendet wird. Am unteren Ende des Implantatmodells wird ein
M2 Gewinde integriert, um den Stift wa¨hrend des Beschichtungsvorganges und der Implan-
tation besser zu arretieren und zu fu¨hren.
5.5.4. Beschichtungsprozess
Fu¨r das gewa¨hlte Implantatmodell muss das Hotplate-Coating-Verfahren aus den Vorversu-
chen modifiziert werden. Fu¨r die Erzeugung der thermischen Energie wird ein Induktionsge-
nerator (TIG 30/100, Hu¨ttinger Elektronik GmbH, Deutschland) gewa¨hlt. Die Hotplate wird
durch eine zylindrische Edelstahlform mit einem Durchmesser von 1,5 cm ersetzt. Diese wird
durch die Induzierung von Wirbelstro¨men stark erhitzt und kann diese thermische Energie an
das Biomaterial und das Polymer u¨bertragen. Die zylindrische Edelstahlform hat an einem
Ende eine zylindrische Aussparung, in die der PEEK-Stift platziert wird. Zur einfacheren
Handhabung ist die Induktionsform entlang der Rotationsachse in zwei Ha¨lften teilbar, die
sich durch zwei Schrauben miteinander arretieren lassen.
Nach dem Versenken des Implantates in der vorgesehenen Vertiefung in der Induktionsform,
wird der freie Zwischenraum in dieser Aussparung mit dem gemahlenem NanoBone
R©
aufgefu¨llt
(s. Abb. 5.11(b)) und durch einen leichten uniaxialen Druck (von 130 bis 640 kPa)3 zu-
sammengepresst. Durch den Druck wird das Beschichtungspulver verdichtet und gibt dem
3 gescha¨tzte Hebelkraft der Arme in der Arbeitsposition innerhalb einer Flowbox von 10 bis 50 N
(a) (b)
Abb. 5.9.: Die Abbildung zeigt eine 3D-Rekonstruktion eines Cages (a) und das rotations-
symetrische Implantationsmodell (b).
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(a) (b)
Abb. 5.10.: Die Abbildungen vergleichen Ausschnitte der Grundform der Implantatmodelle
vor (a) und nach (b) einer Temperaturbehandlung.
aufschmelzendem Polymer eine Eingrenzung. Diese Eingrenzung sorgt dafu¨r, dass der ge-
schmolzene Kunststoff nur minimal seine Grundform verliert. Wird das Polymer bis in den
Flu¨ssigkeitsbereich erhitzt, wird es anfangen, sich aufgrund der Einwirkung der Koha¨sions-
kra¨fte zu verformen. Diese sorgen dafu¨r, dass der Ko¨rper sich einer Kugelform anna¨hert. Bei
sehr hohen Temperaturen (ab 450 ◦C) wird sich der Kunststoff zusa¨tzlich auch zersetzen.
Die Ausgasungen sowie kleine Lufteinschlu¨sse ko¨nnen zur Blasenbildung auf der Oberfla¨che
fu¨hren. Die beiden Abbildungen 5.10(a) und (b) verdeutlichen die Verformung nach einer zu
hohen und zu langen Temperaturbehandlung. Dieser Effekt wird sich nicht vollsta¨ndig ver-
meiden lassen, kann aber durch Verringerung der Einwirkdauer und der Temperatur sowie
einer formgebenden Eingrenzung reduziert werden.
Die mit Biomaterial und dem Implantat gefu¨llte Vertiefung in der Induktionsform wird
mit einer Edelstahlabdeckung verschlossen (s.Abb. 5.11(b)). Dieses abgeschlossene System
wird innerhalb der reinen Umgebung einer Laminar-Flowbox pra¨pariert, um Verunreinigun-
gen zu vermeiden. Anschließend wird die Induktionsform in den Induktor eingefu¨hrt und
innerhalb weniger Sekunden (ca. 10 s) auf 400 ◦C getempert. Der gesamte Beschichtungs-
prozess ist schematisch in Abbildung 5.11(a) dargestellt. Nach dem Beschichtungsprozess
wird die Induktionsform mit Isopropanol von außen gereinigt und innerhalb der Umgebung
der reinen Werkbank das beschichtete Implantat entnommen und in einem Glasvial depo-
niert. Die Glasvials werden in einer abgedeckten Edelstahlbox zur Heißluftsterilisation bei
170 ◦C 4 Stunden lang getempert. Abschließend werden die Glasvials innerhalb der Flowbo-
xumgebung mit gammasterilisierten Gummistopfen verschlossen und mit Aluminiumkappen
transportsicher gemacht.
5.5.5. Charakterisierung der Beschichtung
Die beiden Abbildungen 5.12(a) und (a) zeigen die Oberfla¨chenstruktur des Implantates vor
und nach der Beschichtungprozedur. Aufgrund der unregelma¨ßigen Gro¨ßenverteilung der auf-
getragenen Pulverpartikel, die das Implantat verdecken, kann kein direkter Ru¨ckschluss auf
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(a) (b)
Abb. 5.11.: Die schematische Abbildung (a) zeigt den Aufbau der Induktionsanlage zur
Implantatsbeschichtung mit Hochfrequenzgenerator (HF), Kupferspule (Induktor) sowie In-
duktionsform mit Implantat und Pulver. In der Detailansicht (b) wird ein Querschnitt der
Induktionsform mit dem Pulver und dem Implantat dargestellt.
die Polymerform gegeben werden. Unabha¨ngig davon verdeutlichen die beiden Abbildungen,
dass die Grundform mit dem Widerhakensystem erhalten geblieben ist.
Im Detail ist das Ergebnis der Induktionsbeschichtung nicht von dem Ergebnis der Hotplate-
Coating-Methode aus den Vorversuchen zu unterscheiden. Die Oberfla¨chenstruktur (s. Abb.
5.13(a) im Vergl. mit Abb. 5.8(a) auf S. 72) ist nahezu identisch. Auch die Einbettung der
Biomaterialpartikel in das Polymer zeigt im Anschnitt (s. Abb. 5.13(b)) die gleiche Ver-
bindung wie die Probeko¨rper aus den Voruntersuchungen (s. Abb. 5.8(b)). Die versunke-
nen Pulverko¨rner sind nahezu vollsta¨ndig vom Polymer eingeschlossen. Der Kunststoff hat
die Oberfla¨chenstruktur des Biomaterials sehr gut adaptiert. Vereinzelt sind kleine Uneben-
heiten, Vertiefungen oder Lufteinschlu¨sse zu erkennen, die sich hauptsa¨chlich in Bereichen
des Biomaterials befinden, in die das geschmolzene Polymer nicht vorgedrungen ist. Auch
die U¨bersicht des Anschnittes (s. Abb. 5.13(c)) zeigt, dass es nach der Modifizierung der
Hotplate-Coating-Methode mo¨glich ist, die Beschichtung homogen aufzutragen. Es sind un-
terschiedlich große Partikel zu erkennen, die in einer Schichtdicke von etwa 100 µm in das
Polymer integriert wurden. Die Partikel sind nicht vollsta¨ndig vom Kunststoff ummantelt.
Etwa ein Drittel der Partikelfla¨che ragt aus dem Polymer heraus.
Um den Verbund und die Eindringtiefe des Polymers mit dem Biomaterial genauer zu
untersuchen, wird aus beschichteten Proben die Schicht wieder heraus gelo¨st. Dies wird durch
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zwei Teilschritte realisiert. Im ersten Schritt wird die Probe in 2,5-molarer Essigsa¨ure fu¨r
6 Stunden gelagert, um das Hydroxylapatit zu demineralisieren. Im zweiten Schritt wird die
Probe fu¨r 24 Stunden in 2-molarer Natronlauge gelagert, um das Silicagel aufzulo¨sen.
Die Abbildung 5.14(a) zeigt die Polymeroberfla¨che nach dem Herauslo¨sen der Beschichtung.
Deutlich sind kratera¨hnliche Konturen zu erkennen, die das Polymer gebildet hat, um die Pul-
verpartikel einzufassen. Die einfassende Kante der Krater zeigt immer eine leichte Erho¨hung
gegenu¨ber der restlichen Oberfla¨che. Eine Ursache ko¨nnte die stark benetzende Wirkung der
NanoBone
R©
-Oberfla¨che bei Wasserkontakt sein. Ein a¨hnlicher Effekt ko¨nnte sich bei Kon-
takt mit dem flu¨ssigen Kunststoff einstellen, was dann zu den erho¨hten Einfassungen um
die NanoBone
R©
-Partikel fu¨hrt. Die Abbildung 5.14(b) zeigt einen stark vergro¨ßerten Aus-
schnitt dieser Oberfla¨che. Die Struktur unterscheidet sich vollsta¨ndig von den Bereichen der
temperaturbehandelten PEEK-Oberfla¨che, die nicht mit NanoBone
R©
in Kontakt gekommen
ist (Vergl. glatte PEEK-Oberfla¨che in Abb. 5.6(b) auf S. 70). Die Abbildung mit dem her-
ausgelo¨sten Biomaterial zeigt deutlich, wie intensiv das Polymer die Oberfla¨chenmorphologie
der aufgetragenen Partikel adaptiert hat. Es ist davon auszugehen, dass die Struktur des
Polymers sich noch feingliedriger in die Biomaterialoberfla¨che integriert. Diese im Nanome-
terbereich liegenden Strukturen sind aller Wahrscheinlichkeit nach durch die Kapillarkra¨fte
beim Trocknungsprozess der Probe zersto¨rt worden.
Um die Verbindung zwischen dem Biomaterial und dem Polymer besser zu charakterisie-
ren, wird auf den Anschnitten beschichteter Implantatmodelle eine Elementanalyse mittels
EDX-Spektroskopie durchgefu¨hrt. In der Abbildung 5.15 ist ein Anschnitt der beschichteten
PEEK-Probe dargestellt, auf dem entlang der eingezeichneten roten Linie ein EDX-Spektrum
aufgenommen wird. Die Elementha¨ufigkeit fu¨r Kohlenstoff (), Silizium () und Kalzium ()
werden in den Diagrammen unterhalb der Abbildung dargestellt. Die Silizium- und Kalzium-
kurven sind nahezu identisch, was auf eine homogene Silica-Ummantelung des Hydroxyla-
patites hindeutet. Die Intensita¨t des Kohlenstoffs im Polymer hat einen nahezu inversen
(a) (b)
Abb. 5.12.: Die Abbildungen zeigen das Widerhakensystem des PEEK-Implantatmodells
vor (a) und nach (b) dem Beschichtungsprozess. Die Grundform der Widerhaken ist auch
nach der Beschichtung deutlich erkennbar.
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(a) Oberfla¨chenstruktur (b) Anschnitt
(c) Anschnitt U¨bersicht
Abb. 5.13.: (a) Die Abbildung zeigt eine elektronenmikroskopische Aufnahme der Ober-
fla¨chenstruktur der beschichteten Implantatmodelle. (b) In der Abbildung wird der Anschnitt
durch die Transversalebene eines beschichteten Implantatmodells dargestellt. (c) Die Abbil-
dung zeigt eine U¨bersichtsaufnahme eines Anschnittes mit aufgetragenen Pulverbeschichtung.
Durch das Beschichtungsverfahren ko¨nnen großfla¨chige Bereiche homogen beschichtet werden.
Verlauf gegenu¨ber den beiden Elementen Silizium und Kalzium, die dem Biomaterial zuzu-
ordnen sind. Die Flanken der einzelnen Peaks in den Spektren verlaufen nicht senkrecht. Die
Flankenbreite liegt in der gleichen Gro¨ßenordnung wie die feingliedrigen Strukturen aus der
Abbildung 5.14(b).
Um die Verbindung zwischen der Polymerstruktur und dem Biomaterial, welche sich in den
Anschnitten (s. Abb. 5.13(c)), der Abbildung mit herausgelo¨stem NanoBone
R©
(s. Abb. 5.14(b))
und dem EDX-Spektrum (s. Abb. 5.15) gezeigt hat, noch deutlicher abzubilden, werden 40 nm
dicke Schnitte vom beschichteten Implantatmodell angefertigt und im Transmissionselektro-
nenmikroskop (EM 912 OMEGA, Zeiss, Deutschland) untersucht. Die Abbildung 5.16(a) zeigt
eine etwa 500 nm dicke Schicht (ä) aus Biomaterial und Polymer. Diese Schicht unterscheidet
sich deutlich in ihrer Struktur vom reinen Polymer (ä). Entlang der Kontaktlinie zwischen
beiden Materialien besteht ein Gradient, so dass keine scharfe Grenze zu erkennen ist. Auch
innerhalb der Beschichtung gibt es keine scharfen Linien, die eine bestimmte Eindringtiefe
des Polymers charakterisieren. Auf der Außenkante des Biomaterials liegt eine Schicht (ä),
die durch ihre Struktur nicht den Granulatpartikeln zugeordnet werden kann und somit als
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(a) (b)
Abb. 5.14.: Die Abbildungen zeigen die Oberfla¨chenstruktur eines beschichteten Implantat-
modells nach dem Herauslo¨sen der Beschichtung bei unterschiedlicher Vergro¨ßerung.
Polymer deklariert werden muss. Das Polymer durchdringt die nanoporo¨sen Pulverpartikel
und fu¨llt die Hohlra¨ume auf. Dies fu¨hrt zu einem feinen Polymergeflecht (s. Abb. 5.14(b)) in
dem das Biomaterial eingewoben ist.
Die vergro¨ßerte TEM-Aufnahme in Abbildung 5.16(b) zeigt ansatzweise die bekannten
Nadelstrukturen (), die durch die Hydroxylapatitpla¨ttchen (s. Abb. 2.9(a) auf S. 13) verur-
sacht werden. Durch die Polymerummantelung lassen sich die HA-Kristallite nur undeutlich
abbilden.
Auf die Implantate konnte eine Pulverschicht aus NanoBone
R©
mit einer Partikelgro¨ße von 5
bis 100 µm aufgetragen werden. Die Schichtdicke variierte dabei zwischen 60 und 120 µm. Die
einzelnen Partikel sind dabei teilweise vollsta¨ndig vom Kunststoff umhu¨llt. Der Kunststoff
hat in etwa 1000 nm weitreichende Strukturen in die Partikel hinein gebildet.
Das makroskopische Beschichtungsresultat der Implantate weist jedoch, trotz einer Varia-
tion der Dauer und Temperatur in Kombination mit der Eingrenzung, einzelne Lu¨cken in der
Beschichtung auf. Besonders im Bereich von Vertiefungen ist die Temperatur nicht ausrei-
chend, um die Polymeroberfla¨che homogen aufzuschmelzen. Die Abbildungen 5.25(a) und (b)
im Abschnitt 5.6.4 zur histomorphometrischen Auswertung werden exemplarische Bereiche
zeigen, in denen die Beschichtung fehlerhaft durchgefu¨hrt wurde. Diese fehlerhaften Berei-
che lassen sich nicht ohne technische Hilfsmittel und Kontamination der Implantate vor der
Operation exakt charakterisieren. Daher ko¨nnen nur die Implantate mit deutlich erkennbaren
Fehlern in der Beschichtung aussortiert werden.
5.6. Tierexperimentelle Studie (PEEK)
5.6.1. Zytotoxizita¨tstest der Modellimplantate
Eine mo¨gliche toxische Wirkung der beschichteten Implantate wird durch ein XTT-Test un-
tersucht. Das Ergebnis ist im Diagramm 5.17(a) dargestellt. Fu¨r den Test werden zwei identi-
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Abb. 5.15.: EDX-Linescan auf einem Anschnitt einer nach dem Hotplate-Coating-Verfahren
beschichteten PEEK-Probe. Die Diagramme zeigen den Anteil der Elemente Kohlenstoff ,
Silizium  und Kalzium .
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(a) (b)
Abb. 5.16.: (a) TEM-Aufnahme einer etwa 500 nm dicken und mit PEEK durchzogenen















Abb. 5.17.: (a) Ergebnis des XTT-Zytotoxtest fu¨r zwei beschichtete PEEK-Implantate
(PEEK1, PEEK2) und einer Kontrollgruppe (K100). (b) Floureszenzaufnahme mit gru¨n
leuchtenden, lebendigen Zellen auf einer beschichteten PEEK-Probe.
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sche beschichtete Proben (PEEK1 und PEEK2) und eine Kontrollgruppe (K100) mit Zellen
besiedelt. Nach zwei Tagen wird das Absoptionsverhalten der Zelllo¨sung (s. Abschn. 3.2.2
auf S. 18) vermessen. Der in vitro Test zeigt eine leichte Erho¨hung in der Zellvitalita¨t der
beschichteten Proben. Die lichtmikroskopischen Aufnahme 5.17(b) zeigt die Oberfla¨che einer
beschichteten Probe mit gru¨n floureszierenden Zellen, die sich dort angesiedelt haben. Die
beschichteten Modellimplantate werden als nicht toxisch eingestuft.
5.6.2. Design der tierexperimentellen Studie
Fu¨r die tierexperimentelle Studie wird wieder das New Zealand Kaninchenmodell verwen-
det. Die Implantate werden im Bereich Kniegelenkes lateral in den Femur implantiert. Der
Ablauf der Operation ist in Abschnitt 3.2.3 genauer ausgefu¨hrt.
Fu¨r den Versuch werden zwei Gruppen definiert: die unbehandelte Kontrollgruppe (KGr)
und die beschichtete Versuchsgruppe (BGr). Beide Gruppen sind in die Standzeiten von 2
(2W), 4 (4W) und 6 Wochen (6W) gegliedert. Jede Gruppe besteht zu jeder Standzeit
aus 6 Implantaten. Die Standzeiten werden so gewa¨hlt, dass die fru¨he Einheilphase beob-
achtet werden kann. Insbesondere soll durch die kurzen Zeitintervalle zwischen den Stand-




Das Tierexperiment verla¨uft ohne Komplikationen. Es werden keine außergewo¨hnlichen
Ereignissen, Entzu¨ndungen, Abstoßungsreaktionen oder abnormales Verhalten der Tiere wa¨h-
rend der Standzeit des Versuches dokumentiert.
5.6.3. Histologische Auswertung
Fu¨r die Auswertung der Tierexperimente werden histologische Du¨nnschliffe nach der Sa¨ge-
Schliff-Technik nach Donath und Breuer angefertigt [46]. Dazu wird das Knochenpra¨parat
mit dem Implantat in Epoxidharz eingebettet. Nach dem Ausha¨rten des Harzes wird die
Probe aufgesa¨gt, auf einem Objekttra¨ger fixiert, geschliffen und poliert und abschließend mit
Giemsa Toluidin blau eingefa¨rbt.
In beiden Gruppen, sowohl der Kontrollgruppe (KGr) als auch der beschichteten Gruppe
(BGr), sind die Implantate gut eingewachsen. Die Abbildungen 5.18(a) bis (f) geben einen
U¨berblick u¨ber den Implantat umlagernden Knochen. Es hat sich um die PEEK-Implantate
(ä) ein kra¨ftiges Knochenlager (ä) aus spongiosem Knochengeflecht gebildet. Es ist in dem
einhu¨llenden Knochenlager zwischen der KGr und der BGr bei dieser Vergro¨ßerungsstufe
kein direkter Unterschied wahrnehmbar. Auch zwischen den einzelnen Zeitpunkten ist keine
gravierende Abweichung in der Knochenhu¨lle feststellbar. Bereits nach 2 Wochen hat sich
eine ausgepra¨gte Knochenhu¨lle um das Implantat gebildet, die sich nicht von den anderen
Zeitpunkten unterscheiden la¨sst.
Bei ho¨herer Vergro¨ßerung der KGr zeigt sich in der lichtmikroskopischen Auswertung das
fu¨r PEEK-Implantate bekannte Problem: ein schlechtes Knochen-Implantat-Interface. Das
schlechte Interface wird durch Spalten zwischen dem neu gebildeten Knochen und dem Im-
plantat in der KGr dokumentiert. Werden diese Ablo¨sungen post mortem durch Pra¨parations-
effekte verursacht, befindet sich kein Biomaterial, wie zum Beispiel Zellen, in diesem Spalt. Da
jedoch in den Spalten Zellen beobachtet werden ko¨nnen, die nur durch einen lebenden Orga-
nismus dorthin transportiert werden, ist von einer Ablo¨sung ante mortem auszugehen. In den
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(a) KGr 2W (b) BGr 2W
(c) KGr 4W (d) BGr 4W
(e) KGr 6W (f) BGr 6W
Abb. 5.18.: Exemplarische U¨bersicht des Knochenlagers zwischen der KGr und der BGr zu
den drei verschiedenen Zeitpunkten (ä Knochenlager, ä PEEK-Implantat).
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(a) KGr 2W (b) KGr 6W
(c) KGr 4W (d) KGr 4W
Abb. 5.19.: Unterschiedliche Gewebeablo¨sungen von der Implantatoberfla¨che:
(a-b) Ablo¨sung des Knochens von der Implantatoberfla¨che vor der Euthanasie des Tieres. Die
Knochenablo¨sung wird durch ä Markierungen gekennzeichnet.
(c) Die Abbildung zeigt eine starke Knochenneubildung (ä) durch Umlagerung von altem
Knochen (ä). Die Knochenstruktur hat nur geringe Kontaktpunkte mit der Implantatober-
fla¨che (ä). Die starken Gewebeablo¨sungen (ä) verdeutlichen die schlechte Zelladha¨sion der
PEEK-Oberfla¨che.
(d) Vergro¨ßerter Ausschnitt aus Abbildung (c) mit Thrombozyten (ä) im abgelo¨sten Bereich,
die besta¨tigt, dass die Ablo¨sung ante mortem eingetreten ist.
Abbildungen 5.19(a) bis (d) werden exemplarische Bereiche mit einer Ablo¨sung des Gewebes
vom Implantat (durch ä gekennzeichnet) fu¨r alle drei Standzeiten dargestellt. Die Spalten
sind mit Zellen gefu¨llt, was auf eine Ablo¨sung des Knochens vom Implantat zu Lebzeiten
des Tieres hindeutet. Im Fall der beiden Abbildungen (5.19(a) und (b)) ist die Ablo¨sung auf
die Gewebeinteraktionen mit der Implantatoberfla¨che zuru¨ckzufu¨hren. Deutlicher wird die
schlechte Zelladha¨sion auf der PEEK-Oberfla¨che in Abbildung 5.19(c) gezeigt. Das Implan-
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(a) KGr 6W P-123re Implantat
(b) KGr 6W P-123re Kno-
chenhu¨lle
(c) BGr 6W P-124li Implantat
Abb. 5.20.: Die elektronenmikroskopische Aufnahmen zeigen die Oberfla¨che des Implantates
P-123re (a) mit Weichgeweberu¨cksta¨nden und die abgelo¨ste Knochenhu¨lle (b) nach 6 Wochen
aus der KGr. In der BGr (c) hat sich der Knochen nicht vom Implantat gelo¨st. Weichgewebe
(ä), Knochen (ä) und PEEK (ä)
tat ist sehr gut von kompakten Knochenstrukturen und Trabekeln umhu¨llt. Der Knochen ist
nicht mit der Implantatoberfla¨che verwachsen und an vielen Stellen abgelo¨st. Auf der rechten
Implantatseite sind großfla¨chige Weichgewebeablo¨sungen (ä) zu erkennen. An dem Implan-
tatzacken in der Bildmitte ist eine alte Knochenfla¨che (ä) direkt an der Implantatoberfla¨che
angelagert. Der alte Knochen stammt wahrscheinlich noch von der Bohrung fu¨r die Implan-
tierung und lieferte die Prima¨rstabilita¨t. Das Knochenstu¨ck ist von neuem Knochen (ä)
umlagert. Dieser Bereich ist der einzige Abschnitt mit einem Knochen-Implantat-Kontakt
(ä). Die Abbildung (d) zeigt einen Ausschnitt mit dem abgelo¨sten Bereich aus Abbildung
5.19(c). In diesem Bereich befinden sich Thrombozyten, was auf eine Ablo¨sung ante mortem
hindeutet.
Das gleiche Resultat liefert auch eine elektronenmikroskopische Untersuchung. In der Grup-
pe von 6 Wochen wird jeweils ein beschichtetes und ein Kontrollgruppenimplantat zufa¨llig
ausgewa¨hlt und fu¨r eine elektronenmikroskopische Untersuchung aufbereitete. Wa¨hrend der
Trocknungsphase des organischen Gewebes lo¨st sich das Implantat aus der KGr selbsta¨ndig
aus dem umlagerten Knochen. Wie die Abbildung 5.20(a) zeigt, sind kaum organische Ge-
webereste (ä) auf der Implantatoberfla¨che haften geblieben. In der Abbildung 5.20(b) wird
die Gegenseite der Implantatoberfla¨che, das einhu¨llende Knochenlager (ä) mit Weichgewe-
be (ä), dargestellt. Das Gewebe um das Implantat zeigt keine Spuren von einer gewaltsamen
Trennung, in Form von zerrissenem Material. Das Implantat der BGr hingegen, dass dem
gleichen Aufbereitungsprozess unterzogen wird, sitzt nach der Trocknung immer noch stabil
im einhu¨llenden Knochen eingebaut (s. Abb. 5.20(c)). Es ist zwischen dem Knochen (ä) und
dem Implantat (ä) keine Riss- oder Lu¨ckenbildung zu erkennen.
Durch die Beschichtung der Implantate soll diese Ablo¨sung vom Knochen, die in der Kon-
trollgruppe beobachtet wird, vermieden werden. Die histologischen Pra¨parate der Beschich-
tungsgruppe zeigen keine Spalten oder Ablo¨sungen zwischen Implantat und Knochenhu¨lle. Es
ist die gleiche Schichtstruktur aus den Untersuchungen vor der in vivo Studie zu erkennen. Die
Partikel des Biomaterials, die in das Polymer eingesunkenen sind, zeigen einen ausgepra¨gten
Verbund mit dem Knochen in den Bereichen, in denen sie aus dem Kunststoff herausragen.
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Abb. 5.21.: Darstellung des Silizium- und
Kalziumanteils in Gewichts-% an den entspre-
chenden Positionen der EDX-Analyse aus Abb.
5.22(b) fu¨r 2, aus Abb. A.4(b) fu¨r 4 und aus
Abb.A.5(b) fu¨r 6 Wochen.
Unabha¨ngig von dem guten Verbund
zwischen Implantat und Knochen durch
die Beschichtung, der mit Sicherheit auch
die Einleitung der Sekunda¨rstabilita¨tsphase
beschleunigen wird, muss der Abbaupro-
zess des Biomaterials genauer charakteri-
siert werden. Dabei muss gekla¨rt werden,
ob der normale Remodellingprozess von
NanoBone
R©
stattfindet. Sollte die Beschich-
tung mit der Zeit vollsta¨ndig abgebaut wer-
den, wu¨rden die Zellen letztendlich wie-
der mit der Polymeroberfla¨che in direkten
Kontakt kommen. Die tempora¨re Beschich-
tung wu¨rde dann das Problem des schlech-
ten Knochen-Implantat-Interfaces nicht dau-
erhaft lo¨sen ko¨nnen.
Die Voruntersuchungen im Abschnitt 5.5.5
dieser Arbeit zeigen, dass das PEEK in einer
Gro¨ßenordnung von etwa 1 µm in das Bioma-
terial eindringt. Die Frage, die im Folgen-
den also noch gekla¨rt werden muss: Reicht
die Polymernanostruktur aus, um den Ab-
bauprozess der Schicht dauerhaft zu be- und
verhindern?
Antworten auf diese Frage soll eine ge-
nauere Untersuchung des Remodellingpro-
zesses, insbesondere der Matrixwechsel, lie-
fern. Dieser findet in einem sehr fru¨hen Sta-
dium statt und leitete den Umbauprozesses
ein. Der Wechsel ist bereits nach sehr kurzen
Zeitabschnitten vollsta¨ndig abgeschlossen (s.
Abschn. 2.3). Um also die Besta¨ndigkeit der
Schicht zu charakterisieren, wird der Matrix-
wechsel als Indikator herangezogen.
Dazu werden auf den histologischen Pra¨-
paraten der BGr zu allen drei Zeitpunkten
an unterschiedlichen Stellen in der Schicht
der Siliziumanteil durch EDX-Messungen
bestimmt. Das Ergebnis zu diesen Untersu-
chungen fu¨r die 2 Wochen Standzeit wird in
der Abbildung 5.22 dargestellt. Die Ergeb-
nisse fu¨r die 4 und 6 Wochen Standzeit sind
in Abbildung A.4 und A.5 im Anhang ab Sei-
te 102 zu finden. Aus diesen EDX-Analysen
werden zusa¨tzlich die quantitativen Inten-
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sita¨ten fu¨r Silizium und Kalzium extrahiert und in den Diagrammen 5.21(a) und (b) dar-
gestellt, um Auffa¨lligkeiten besser zu verdeutlichen.
In der Aufnahme 5.22(a) sind die Osteozyten (ä) markiert (gleiche Markierung der ent-
sprechenden Abbildungen im Anhang). Sie charakterisieren den nahe gelegenen Knochenbe-
reich, da sich in der elektronenmikroskopischen Aufnahme kein deutlicher Kontrast zwischen
Knochen und Biomaterial abbilden la¨sst. Im Bereich der Osteozyten befindet sich definitiv
Knochen. Damit wird verdeutlicht, dass die untersuchten Positionen im Biomaterial eine di-
rekte Verbindung zum Knochengewebe haben und es sich nicht um vollsta¨ndig vom Polymer
eingekapselte Biomaterialpartikel handelt. Die raue Oberfla¨chenkonturlinie des Implantates
weist darauf hin, dass es sich in den untersuchten Bereichen auch um Biomaterial handelt. Die
einzelnen Kurven aus dem Diagramm der Elementanalyse 5.22(c) sind alle auf den Goldanteil
in der aufgesputterten Gold-Paladium-Schicht bei 2,12 keV (Mα) normiert (gleiche Normie-
rung der entsprechenden Abbildungen im Anhang).
In den Spektren zeigen sich folgende Auffa¨lligkeiten:
• Nach 2 und 4 Wochen sind deutliche Siliziumvorkommen nachweisbar. Nach 6 Wochen
ist kein Silizium mehr nachweisbar, bis auf ganz vereinzelte Positionen (s. Anhang Abb.
A.4).
• Die Siliziumpositionen (mit Ausnahme von Position B nach 4 Wochen) befinden sich
immer im Grenzbereich zwischen dem Biomaterial und dem Polymer.
• Im Grenzbereich zwischen Biomaterial und Polymer ist der Kalziumanteil geringer ge-
genu¨ber Positionen im Inneren des Biomaterials.
Um die aufgeza¨hlten Auffa¨lligkeiten besser u¨berblicken zu ko¨nnen, sind in den Diagrammen
5.21(a) bis (c) der Anteil an Silizium und Kalzium an den jeweiligen Positionen in Gewichts-
% aufgetragen. Fu¨r 2 und 4 Wochen ist an den Positionen A und B deutlich ein Silizumanteil
gemessen worden. Ebenso werden in den Balkendiagrammen fu¨r alle drei Zeitpunkte die
geringeren Kalziumwerte des Grenzbereiches (Positionen A und B) verdeutlicht.
Zusa¨tzlich zur Verdeutlichung wird in Abbildung 5.23 ein EDX-Mapping von einem in
das Polymer integrierten Partikel des Biomaterials gezeigt. Die Untersuchung wird an ei-
nem histologischen Du¨nnschliffpra¨parat mit 2 Wochen Standzeit des Tieres durchgefu¨hrt.
Die Punktanalysen der vorangegangenen EDX-Spektren haben bereits Siliziumvorkommen
im Grenzbereich zwischen Polymer und Biomaterial besta¨tigt. Die Fla¨chenanalyse liefert
einen Eindruck u¨ber die gesamte Verteilung des Siliziums in diesem Grenzbereich.
Die Abbildungen 5.23(a) und (b) zeigen die untersuchte Fla¨che aus der Sicht einer licht-
und elektronenmikroskopischen Aufnahme. Das Biomaterial (ä) ist zu etwa zwei Drittel
vollsta¨ndig vom Polymer (ä) ummantelt. Das nicht vom Kunststoff eingehu¨llte Drittel ist
von Knochengewebe, das durch seine Osteozyten (ä) identifiziert werden kann, umbaut. Der
Ausschnitt in der Abbildung 5.23(c) zeigt die Kalziumverteilung (), in der es keine signi-
fikanten Unterschiede zwischen Knochen und Biomaterial gibt. Die rot markierten Bereiche
() zeigen das Siliziumvorkommen. Der Matrixwechsel hat im Inneren des Biomaterials das
Silizium vollsta¨ndig abgebaut. Nur entlang des Grenzbereiches zwischen Biomaterial und Po-
lymer zieht sich eine Spur aus Silizium. Diese Spur ist stellenweise sehr schwach ausgepra¨gt.
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(a) BGr 2W (b) BGr 2W















Abb. 5.22.: (a) Elektronenmikroskopische Aufnahme eines beschichteten Implantates
aus der in vivo Studie nach 2 Wochen. Das Biomaterial (ä), welches mit der PEEK-
Implantatoberfla¨che (ä) verbunden ist, wurde von Knochen umlagert, der durch die Os-
teozyten (ä) identifiziert werden kann.
(b) Vergro¨ßerter Ausschnitt aus Abbildung (a) mit Markierungen, die die Gro¨ße und Lage
von EDX-Messungen wiedergeben.
(c) EDX-Spektrum zu den in Abbildung (b) markierten Positionen.
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(a) ä Biomaterial, ä Polymer, ä Osteozyt (b) ä Biomaterial, ä Polymer, ä Osteozyt
(c) BGr 2W:  Silizium,  Kalzium
Abb. 5.23.: Die Abbildungen zeigen den selben Ausschnitt eines 2 Wochen Pra¨parates der in
vivo Studie sowohl als lichtmikroskopische (a) als auch elektronenmikroskopische Aufnahme
(b). In Abbildung (c) ist in dem farbigen Bereich eine EDX-Fla¨chenanalyse dargestellt. Die
EDX-Analyse stellt den Silizum- und Kalziumgehalt dar.
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5.6.4. Histomorphometrische Auswertung
Fu¨r eine statistische Erfassung der Ergebnisse der Studie wird an den Pra¨paraten der Knochen-
Implantat-Kontakt (BIC) gemessen. Fu¨r die Kontrollgruppe ist die Abgrenzung zwischen
Implantat oder organischem Gewebe eindeutig, da sich das Implantat durch seine deutlichen
Konturen stark hervorhebt. In der Beschichtungsgruppe ist die Definition nicht so deutlich,
da durch die feine aufgeraute Struktur des Polymers und der integrierten Pulverpartikel des
Biomaterials eine komplexe Oberfla¨chengeometrie entstanden ist. Um die semiautomatische
Auswertungssoftware Axiovision anwenden zu ko¨nnen, werden die Implantate in den Auf-
nahmen durch Helligkeit- und Kontrastregelungen oder vollsta¨ndiges Schwarzfa¨rben des Im-
plantates aufgearbeitet. Fu¨r die beschichteten Implantate wird das aufgetragene Biomaterial
als Teil des Implantates gewertet. Die Abbildungen 5.24(a) und (b) zeigen einen exempla-
rischen Ausschnitt eines beschichteten Implantates vor und nach der Aufarbeitung fu¨r die
histomorphometrische Auswertung.
Die Spalten in der aufgetragenen Biomaterialsschicht, die auch bereits in Abschnitt 5.5.4
erwa¨hnt wurden, sind auf den histologischen Pra¨paraten deutlich wahrnehmbar. Die Abbil-
dungen 5.25(a) und (b) zeigen Ausschnitte eines Implantates mit beschichteter Oberfla¨che
() und Bereiche mit fehlerhafter Beschichtung (). Die Bereiche ohne Beschichtung werden
aus der BIC-Messung herausgenommen, da aus ihnen keine Information zum Einfluss der
Beschichtung entnommen werden kann.
Das Diagramm in Abbildung 5.26 zeigt das Ergebnis der BIC-Messung. Auf der Abszis-
senachse sind die Standzeiten, 2, 4 und 6 Wochen, aufgetragen. Die Ordinate gibt den pro-
zentualen BIC wieder.
Alle Werte der BGr sind gro¨ßer als die dazugeho¨rigen Werte der KGr. Nach 2 Wochen
liegt der Wert der BGr bei 51 %, gegenu¨ber einem Kontrollwert von 35 % (p < 0, 05). Nach
4 Wochen gibt es keine signifikante Diskrepanz zwischen den Werten der beiden Gruppen
(a) Orginalaufnahme (b) mit Aufbereitung
Abb. 5.24.: Die Abbildung verdeutlicht die digitale Aufbereitung der beschichteten histo-
logischen Pra¨parate zur Erfassung des BICs. Der exemplarische Ausschnitt (a) ist vor der
Aufarbeitung und in Abbildung (b) danach.
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(a) BGr 2W (b) BGr 6W
Abb. 5.25.: Lichtmikroskopische Aufnahmen mit fehlerhaften Bereichen () in der Beschich-
tung () der Implantate der PEEK-Studie.


























Abb. 5.26.: Ergebnis der BIC-Auswertung
der in vivo Studie mit den pulverbeschichte-
ten Implantatmodellen. Unterteilung des Dia-
gramms in Beschichtungs- (BGr) und Kon-
trollgruppe (KGr) fu¨r 2, 4 und 6 Wochen.
(KGr: 43 %; BGr: 50 %; p > 0, 1). Nach
6 Wochen ist wieder eine anna¨hernd glei-
che Diskrepanz (KGr: 45 %; BGr: 59 %;
p < 0, 01) wie nach 2 Wochen zwischen den
Gruppen zu messen.
Die Werte der KGr steigen mit der Zeit an,
wobei aber nur zwischen dem 2 und 6 Wo-
chenwert eine signifikante Diskrepanz vor-
liegt (p < 0, 05). In der BGr gibt es so gut
wie keine Vera¨nderung zwischen 2 und 4 Wo-
chen (2W: 51 %; 4W: 50 %; p > 0, 1). Der
Wert nach 6 Wochen zeigt nur gegenu¨ber
dem 4 Wochenwert eine deutliche Diskre-
panz (2W: 51 %; 6W 59 %; p > 0, 1 und
4W: 50 %; 6W 59 %; p < 0, 1).
Die im Text mit angegebenen p-Werte,
welche die Signifikanz zwischen den Diskre-
panzen symbolisieren, werden jeweils durch
einen Welch-Test ermittelt.
5.7. Diskussion (PEEK)
5.7.1. Reproduzierbarkeit der Pulverbeschichtung
Der Beschichtungsprozess weist eine hohe Fehlerquote im makroskopischen Bereich auf. Als
solche Fehler za¨hlen zu starke Verformungen der Modellimplantate durch zu hohe Tempera-
turen und unvollsta¨ndige Beschichtungen durch zu geringe Temperaturen. Durch die Verfor-
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mung verliert das Implantat die Widerhakenstruktur. Bei zu starker Verformung kann das
Implantat nicht mehr mit dem vorgesehenen Bohrset eingesetzt werden, aufgrund der Abwei-
chung zwischen Bohrloch und Implantatform. Durch die zu geringen Temperaturen kann das
Polymer nicht ausreichend aufgeschmolzen werden. Somit kann auch kein Verbund mit dem
Biomaterial entstehen.
Durch einen uniaxialen Druck kann die Reproduzierbarkeit deutlich verbessert werden.
Dabei werden die lockeren Partikel des Biomaterials zu einer negativen Implantatform ver-
dichtet. Diese Form gibt dem aufschmelzendem Polymer eine Eingrenzung, die deutlich die
makroskopischen Verformungen des Kunststoffes (s. Abb. 5.10(b)) einda¨mmt. Bei der Ver-
dichtung der Pulverpartikel ko¨nnen jedoch auch Hohlra¨ume und Inhomogenita¨ten entstehen,
die trotz der Partikelkompression zu Fehlern in der Beschichtung fu¨hren. Des Weiteren kann
die Verdichtung nicht innerhalb der reinen Umgebung der Flowbox automatisiert werden.
Die Verdichtung wird nur durch eine manuelle Krafteinwirkung von etwa 10 bis 50 N erzielt.
Die Schwankungen in der Krafteinwirkung sind somit ein grundlegendes Problem fu¨r die Re-
produzierbarkeit und mu¨ssen fu¨r groß angelegte Produktionssta¨tten automatisiert werden.
Dadurch kann auch der Druck der Kompression erho¨ht werden, was zu einer noch besseren
Eingrenzung fu¨hren wu¨rde.
Ein weiteres Problem fu¨r die Reproduzierbarkeit der Beschichtung stellt die Herstellung
der Implantate dar. Das du¨belartige Widerhakensystem wird semiautomatisch an einer Dreh-
bank erzeugt. Das Gewinde zur Fixierung des Implantates wird anschließend eingearbeitet.
Geringe Toleranzen in der Position oder dem Winkel der Gewindebohrung fu¨hren zu deutli-
chen Lageunterschieden der einzelnen Implantate in der Induktionsform. Das hat zur Folge,
dass sich die Implantatposition in dem inhomogenen Temperaturfeld a¨ndert und auch die
Dicke der verdichteten temperaturisolierenden Partikel um das Implantat variiert.
Im Nanometerbereich treten Schwankungen in der Beschichtung auf. Die TEM-Aufnahme
in der Abbildung 5.16(a) (S. 80) zeigt Abstufungen in der Polymer-Biomaterial-Verbindung.
Dieser Gradient ist nicht bei allen Pulverpartikeln zu finden. Stellenweise treten auch starke
Kontraste zwischen den beiden Materialien auf, die davon zeugen, dass kein direkter Verbund
stattgefunden hat. Auch die EDX-Fla¨chenanalyse (s. Abb. 5.23(c) auf S. 88) zeigt solche In-
homogenita¨ten in der Siliziumspur im Grenzbereich zwischen Polymer und Biomaterial. Diese
Inhomogenita¨ten ko¨nnen auch ein Indiz fu¨r den Grad der Polymer-Biomaterial-Verbindung
sein. Je mehr Silizium vorhanden ist, desto sta¨rker ist der Bereich mit dem Kunststoff durch-
drungen und desto sta¨rker wird der Matrixwechsel behindert.
In wie weit die Schwankungen im Nanometerbereich u¨berhaupt eine Rolle fu¨r die Zel-
ladha¨sion spielen und ob sie u¨berhaupt beeinflussbar sind, mu¨ssten weitere Untersuchungen
und Studien kla¨ren. Auf makroskopischer Ebene konnte jedoch durch die Verdichtung des
Pulvers die Reproduzierbarkeit der Beschichtung auf etwa 50 bis 80 % heraufgesetzt werden.
Die fehlerhaft beschichteten Implantate werden aussortiert, was wiederum zu einer Erho¨hung
der Gesamtproduktion fu¨hrt. Trotz der Verbesserung der Beschichtungstechnik zeigen sich in
den histologischen Du¨nnschliffpra¨paraten Fehlstellen in der Schicht (s. Abb. 5.25 auf S. 90).
Diese Fehlstellen werden aus der histomorphometrischen Auswertung ausgeschlossen. Diese
unzureichend beschichteten Stellen offenbaren sich erst in der histologischen Auswertung, da
sie zum einen nur wenige µm groß sind und zum anderen unter angepressten Pulverpartikeln
verborgen liegen. Diese Pulverpartikel lockern sich zum Beispiel erst durch die mechanische
Beanspruchung wa¨hrend der Operation.
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5.7.2. Nanostrukturierte Polymeroberfla¨che
In der TEM-Aufnahme in der Abbilung 5.16(a) (S. 80) wird eine etwa 500 nm dicke Schicht
abgebildet. Die NanoBone
R©
-Pulverpartikel haben eine etwa 1 bis 2 Gro¨ßenordnungen ho¨here
Abmessung (s. Abb. 5.6(a) auf S. 70). Es ist davon auszugehen, dass sich im U¨bergangsbereich
zwischen Polymer und Biomaterial ein Gradient ausbildet. Durch die hohe mechanische Be-
lastung beim Anfertigen der TEM-Proben kommt es unweigerlich zu einem Abbrechen des
spro¨den Biomaterials. Im Bereich dieser 500 nm Zone ist das Polymer so sehr mit dem Bio-
material verbunden, dass ein Herausbrechen verhindert wird. Innerhalb dieser 500 nm Zone
ist die Beschichtung sehr stark mit dem Polymer durchzogen. Fu¨r Bereiche mit gro¨ßerer
Entfernung nimmt der Polymeranteil ab. Die Arretierung durch das Polymer reicht fu¨r diese
gro¨ßeren Entfernungen nicht mehr aus und die Pulverpartikel mit feinen Polymeradern reißen
bei der Pra¨paration ab.
Diese Verbundszone zwischen Polymer und Biomaterial spiegelt sich auch in den EDX-
Analysen (s. Abb. 5.22 und im Anhang Abb. A.4 und A.5) wieder. Im Grenzbereich sinkt der
prozentuale Kalziumanteil, weil der Kohlenstoffanteil steigt. Das Polymer dringt in das Bio-
material ein und adaptiert die nanostrukturierte Oberfla¨che der NanoBone
R©
-Partikel. Diese
Annahme wird auch durch die Abbildung 5.14(b), in der die Beschichtung wieder herausgelo¨st
wurde, gestu¨tzt. Unter der Beru¨cksichtigung, dass die Kapillarkra¨fte die feinste Polymerstruk-
tur wa¨hrend des Trocknungsprozesses zersto¨rt hat, ist von einer Oberfla¨chenmorphologie aus-
zugehen, die noch feiner ist als die in Abbildung 5.14(b) dargestellte.
5.7.3. Verbesserung der Osseointegration
Im folgenden Abschnitt wird der eventuell positiv eingetretene Effekt auf die Osseointegration
diskutiert. Dabei werden die Ergebnisse der BIC-Messung und die Untersuchungen bezu¨glich
des Matrixwechsels die Argumentation untermauern.
Verbesserung des BIC
Die Messung des BIC zeigt besonders fu¨r 2 und 6 Wochen eine signifikante Diskrepanz zwi-
schen den beiden Versuchsgruppen: Kontrollgruppe (KGr) und Beschichtungsgruppe (BGr).
Zu allen Zeitpunkten ist der BIC-Wert der BGr gro¨ßer als der entsprechende Wert der KGr.
Dieses Resultat ist eindeutig auf die osteoinduktiven Eigenschaften des Beschichtungsmate-
rials zuru¨ckzufu¨hren. Diese Wirkungsweise zeigte sich auch im ersten Teil dieser Arbeit (s.
Abschn. 4.4.3) und wurde auch in fru¨heren Studien dokumentiert [110,153,154]. Die Beschich-
tung fu¨hrt gerade in der fru¨hen Osseointegrationsphase zu einer Verbesserung des BICs, der
wiederum zu einer Versta¨rkung des einfassenden Knochenlagers fu¨hrt, was somit die Lu¨cke
zwischen prima¨rer und sekunda¨rer Implantatstabilita¨t reduziert.
Somit stellt die Beschichtung eine gute Alternative zu Proteininjektionen dar, die gelegent-
lich zu unkontrollierten Knochenwucherungen fu¨hren ko¨nnen [122,155], was besonders in der
Na¨he der Nervenkana¨le in der Wirbelsa¨ule fatale Folgen haben kann.
Erzeugung einer Oberfla¨chenrauigkeit
Durch den Beschichtungsprozess adaptiert das Polymer die inverse Formgebung der Pul-
verpartikel. Dadurch entsteht eine nanostrukturierte Polymeroberfla¨che, deren Fasern und
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Adern das Biomaterial durchziehen (s. Diskussionspunkt 5.7.2). Zum einen soll diese Struk-
tur das Ansiedeln von Osteoklasten direkt auf der Implantatoberfla¨che verhindern, zum an-
deren fu¨hrt diese Struktur aber auch zu einem generellen Aufrauen der Implantatoberfla¨che.
Fu¨r Titanimplantate gibt es viele Studien die eine Verbesserung der Osseointegration durch
raue Oberfla¨chen dokumentieren. So wird zum Beispiel das Ausdrehmoment (removal torque
test) durch eine raue Implantatstruktur gesteigert [156, 157]. Ebenso wird die Verbesserung
der Zelladha¨sion und Proliferation von Osteoblasten diesen Strukturen zugeschrieben [158].
Diese Effekte sind auf die Topologie der Oberfla¨che zuru¨ckzufu¨hren. Das bedeutet, sie soll-
ten auch auf Polymerimplantate zu beobachten sein. Damit bringt allein das Aufrauen der
Oberfla¨che der PEEK-Implantate eine Verbesserung der Osseointegration mit sich.
Verbesserung der Zelladha¨sion
Das Beschichtungsmaterial ist resorbierbar. Das bedeutet, es wird im Laufe der Zeit vollsta¨ndig
abgebaut. Dieser Prozess wird durch den natu¨rlichen Vorgang des Knochenmremodellings
umgesetzt. Die an diesem Prozess beteiligten Osteoklasten sorgen somit auch dafu¨r, dass
das Beschichtungsmaterial abgebaut wird. Dadurch wird die Beschichtung, welche auf die
Implantatoberfla¨che aufgetragen wurde, wieder entfernt. Das Endresultat wa¨re wieder eine
Implantatoberfla¨che aus PEEK, auf der die Zellen schlecht adha¨rieren. Das wu¨rde die gesam-
te Beschichtung, abgesehen von einem Aufrauen der Oberfla¨che und der Verbesserung des
BICs in der fru¨hen Einheilphase, vollsta¨ndig in Frage stellen. Die Ergebnisse der Untersu-
chungen bezu¨glich der entstandenen Verbindung zwischen Biomaterial und Polymer wa¨hrend
der Beschichtung erfordern jedoch Korrekturen beziehungsweise Einschra¨nkungen im Remo-
dellingprozess des Beschichtungsmaterials.
Die Osteoklasten haben in etwa eine Gro¨ße von 100 µm [11]. Sie setzen sich auf der Ober-
fla¨che von Knochen beziehungsweise auch NanoBone
R©
(s. Abb. 4.26(b) auf S. 52) ab und
stellen einen gesicherten Bereich mit ihrem Bu¨rstensaum (ruffled border) her. In diesem Be-
reich werden die mineralischen Knochenanteile durch Salzsa¨ure aufgelo¨st und als Phagozom
abtransportiert (s. Abschn. 2.1.1 auf S. 3). Die organischen Anteile, wie zum Beispiel die
Kollagenfasern, werden durch Enzyme zersetzt.
Eine theoretische U¨berlegung zu der guten Resorbierbarkeit4 des NanoBone
R©
-Biomaterials
geht davon aus, dass fu¨r einen schnellen Umbau des Biomaterials das Verha¨ltnis zwischen Hy-
droxylapatit (HA) und organischem Gewebe entscheidend ist. Das bedeutet, wenn zu wenig
organisches Material vorhanden ist, kann der Resorptionsprozess nicht oder nur sehr langsam
ablaufen. Durch den Verbund im Nanometerbereich, der entsteht wenn das geschmolzene
Polymer in die Nanoporen von NanoBone
R©
eindringt (s. Abb. 5.16(a) auf S. 80), bildet sich
eine raue Polymeroberfla¨chenstruktur, bedingt durch die Korngro¨ßen des Beschichtungspul-
ver. Dieses Polymergeflecht ist etwa eine Gro¨ßenordnung kleiner als die Osteoklasten. Das
Polymer PEEK kann durch Zellaktivita¨t nicht angegriffen werden. Den Osteoklasten ist es
dadurch nicht mo¨glich in diese Struktur einzudringen oder sie zu vera¨ndern. Theoretisch sind
die Zellen dadurch nur in der Lage, fu¨r die obersten Ebenen der Beschichtung den abgesicher-
ten Bereich aufzubauen und das Biomaterial aufzulo¨sen. Hinzu kommt durch das Eindringen
des Polymers eine Beeinflussung des Verha¨ltnisses zwischen dem organischen und dem mine-
ralischen Material, was die Resorbierbarkeit beeintra¨chtigt. Es ist davon auszugehen, dass in
4 im Vgl. zu gesinterten HA-Keramiken
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dem 500 nm Verbundbereich zwischen Polymer und Biomaterial die Schicht durch die raue
Polymerstruktur und dem Missverha¨ltnis zwischen organischem und mineralischem Gewebe
nicht abgebaut werden kann.
Osteoblasten, die sich dann zu Osteozyten (ca. 20 µm) umwandeln, sind eine Gro¨ßenordnung
kleiner als Osteoklasten. Sie ko¨nnen somit tiefer in die raue Implantatstruktur eindringen und
eine direkte Verbindung mit den unteren Lagen der Beschichtung, die nicht aufgelo¨st wurden,
eingehen. Basierend auf dieser theoretischen U¨berlegung kommt es zu keinem Zell-Polymer-
Kontakt, womit das Problem der schlecht adha¨rierenden Zellen umgangen wa¨re.
Diese Theorie kann durch die in vivo Studie nicht u¨berpru¨ft werden, da der Remodelling-
prozess der Beschichtung nach 6 Wochen nicht abgeschlossen ist. Dieser Umbauprozess fu¨r
NanoBone
R©
-Partikel dieser Gro¨ße braucht Monate. Um diesen Prozess zu untersuchen, mu¨ssen
Langzeitstudien durchgefu¨hrt werden, die den zeitlichen Rahmen fu¨r einen vollsta¨ndigen Um-
bau des Biomaterials ermo¨glichen.
Einschra¨nkung des Matrixwechsels
Die Theorie zur Lo¨sung des Problems der Zelladha¨sion kann in der in vivo Studie nicht
besta¨tigt werden, da der Untersuchungszeitraum zu kurz gewa¨hlt ist. Dafu¨r kann aber ein








Abb. 5.27.: Schematische Veranschaulichung
des Stoffwechselfaktors auf Basis der Tier-
gro¨ße, des Partikelgro¨ßen- und Transportwegs-
faktors fu¨r den Vergleichs des Matrixwechsels
zwischen der Studie mit Meerschweinchen [43]
und der Studie mit Kaninchen (Teil dieser Ar-
beit).
Das bedeutet, die Untersuchung des Ma-
trixwechsels ko¨nnte Indizien fu¨r den Ablauf
des gesamten Remodellingprozesses liefern.
In der Studie von Punke et al. [43] wur-




einem Partikeldurchmesser von etwa 600 µm
implantiert wurde. Dabei zeigte sich, dass
nach 2 Wochen der Umbau des Siliziums
zu organischem Material vollsta¨ndig abge-
schlossen war.
Nach Roberts [9] besteht ein Zusammen-
hang zwischen der Gro¨ße eines Sa¨ugetiers
und dem Stoffwechsel (s. Tab. 3.2 auf S. 19).
Vergleicht man die Gro¨ßen-Stoffwechsel-
Verha¨ltnisse der untersuchten Sa¨ugetiere aus
dieser Studie, la¨sst sich daraus in gro-
ber Na¨herung ein 2 bis 3 mal so schnel-
ler Stoffwechsel fu¨r Meerschweinchen (ge-
genu¨ber Kaninchen) ableiten. Beru¨cksichtigt
man zusa¨tzlich die Gro¨ßenunterschiede der
NanoBone
R©
-Partikel in der Studie von Punke et al. und die der PEEK-Beschichtung,
sowie die eingeschra¨nkte Zuga¨nglichkeit durch die teilweise vorliegende Polymereinfassung




Stoffwechselfaktor ca. 2 bis 3
Partikelgro¨ßenfaktor ca. 0,1
Transportwegfaktor ca. 2
Daraus ergibt sich theoretisch ein abgeschlossener Matrixwechsel fu¨r den in dieser Arbeit
durchgefu¨hrten in vivo Test mit PEEK-Implantatmodellen nach etwa 6 bis 8 Tagen. Die
EDX-Analysen aus Abschnitt 5.6.3 zeigen aber deutliche Siliziumspuren auch noch nach 2
und 4 Wochen. Die Positionen der Analysen und auch das EDX-Mapping zeigen aber auch,
dass nur im Grenzbereich zwischen Polymer und Biomaterial Silizium zu finden ist. Das
bedeutet, dass das Polymer, welches die Nanostruktur vom NanoBone
R©
adaptiert hat und
etwa 0,5 bis 1,0 µm tief in das Biomaterial eingedrungen ist, den Matrixwechsel signifikant
behindert. Durch die Polymernanostruktur wird das Eindringen von Proteinen erschwert und
der Abtransport von Silizium gesto¨rt. Nach 6 Wochen ist auch im Grenzbereich kein Silizium
mehr zu finden. Das bedeutet, dass der Matrixwechsel nur behindert, aber nicht vollsta¨ndig
deaktiviert wird.
In wie weit diese Einschra¨nkung Einfluss auf den weiteren Verlauf des Remodellingprozess
hat, kann durch diese in vivo Studie nicht gekla¨rt werden.
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(a)
(b)
Abb. 6.1.: (a) Elektronenmikroskopi-
sche Aufnahme der Oberfla¨che eines be-
schichteten Cages nach dem Spray-Spin-
Verfahren. (b) Querschnitt eines beschich-
teten Cages.
Diese interdisziplina¨re Arbeit untersucht die
Anwendbarkeit und Verbesserungsmo¨glichkeiten
der Osseointegration an zwei Modellimplanta-
ten, offenporiges Metallschaumimplantat und
Polyetheretherketon-Implantaten. Fu¨r die Reali-
sierung der in vitro und in vivo Studien erfolgt
eine sehr enge Zusammenarbeit mit der Mund-
Kiefer-Chirurgie (MKG, Rostock) und dem In-
stitut fu¨r experimentelle Chirurgie und zentrale
Versuchstierhaltung.
Im ersten Teil dieser Arbeit wird die Ent-
wicklung eines Modells fu¨r orthopa¨dische Implan-
tate mit interkonnektierendem Porensystem be-
schrieben. Das Porensystem der Modellimplanta-
te ermo¨glicht das Hineinwachsen des Knochens in
diese Struktur fu¨r eine gewinde- und zementfreie
Implantatfixierung. Auf dieses Modellimplantat
wird zusa¨tzlich eine NanoBone
R©
-Beschichtung
angewendet, um die Osseointegration zu verbes-
sern. Die Beschichtung beruht auf dem Sol-Gel-
Prozess. Die Beschichtungslo¨sung wird in einem
Nass-Spru¨h-Verfahren auf den Modellimplanta-
ten aufgetragen. Fu¨r eine homogene Beschich-
tung dieser offenporigen Struktur ist eine hydro-
phile Oberfla¨che zwingend notwendig. Die be-
schichteten Implantate werden im Vergleich mit
einer Kontrollgruppe und einer Implantatgrup-
pe nur mit hydrophiler Oberfla¨che fu¨r 4 und
12 Wochen in den distalen Femur von New Zea-
land Kaninchen implantiert. Die statistische Er-
fassung der Einwachstiefe des Knochens in die of-
fenporige Struktur erforderte die Einfu¨hrung ei-
nes Zonenmodells, bei dem jede Zone eine be-
stimmte Einwachstiefe widerspiegelt. In der Auswertung der in vivo Studie zeigt sich so-
wohl fu¨r die Kontrollgruppe als auch die beschichte Gruppe ein geringeres Knochenwachs-
tum im Inneren der Modellimplantate. Die hydrophile Gruppe wird nicht na¨her untersucht,
da sich in Vorabauswertungen keine signifikanten Diskrepanzen zur Kontrollgruppe erge-
ben. Durch den Einfluss der Beschichtung wird der Knochen-Implantat-Kontakt signifikant
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verbessert. Die Knochenfla¨che bleibt jedoch nahezu konstant. Daraus folgt, dass die Be-
schichtung durch den normalen Knochenremodellingprozess zu du¨nnen Knochenschichten
umgebaut wird. Zusa¨tzlich zeigt sich durch die Beschichtung eine erho¨hte Ausbildung von
Adipozyten im Inneren des Implantates.
Im zweiten Teil dieser Arbeit wird die Entwicklung einer NanoBone
R©
-Pulverbeschichtung
auf Polyetheretherketon (PEEK)-Implantaten beschrieben. Die Beschichtung soll das Gewebe-
PEEK-Interface verbessern. Die PEEK-Implantate werden vorab als Modell, in Anlehnung
an Cages (Platzhalterimplantat fu¨r die Wirbelfusionierung) entwickelt. Die durchgefu¨hrten
Untersuchungen zum Beschichtungsvorgang zeigen, dass das Polymer die Nanostruktur des
Biomaterials wa¨hrend der Beschichtung adaptiert. Die beschichteten Modellimplantate wer-
den ebenfalls im Femur von New Zealand Kaninchen implantiert. Da das Biomaterial mit
der Zeit abgebaut wird, soll die in vivo Studie untersuchen, in wie weit die neue Nanostruk-
tur des Polymers den Abbau des Biomaterials einschra¨nkt. Die Auswertung besta¨tigt eine
Einschra¨nkung, die durch den verzo¨gerten Matrixwechsel belegt wird. Zusa¨tzlich verbessert
die Beschichtung durch ihre osteoinduktive Wirkung den Knochen-Implantat-Kontakt um
rund 10 %. Dadurch wird insgesamt durch die osteoinduktive Wirkung der Beschichtung, das
Aufrauen der Implantatoberfla¨che und der Vera¨nderung des Gewebe-Implantat-Interfaces ein
positiver Effekt auf die Osseointegration ausgeu¨bt.
Als Ausblick wird an dieser Stelle eine Kombination beider Beschichtungverfahren ange-
dacht. Da die aktuelle Wirtschaft und Forschung momentan sehr gepra¨gt ist durch die Ent-
wicklung von dreidimensionalen Druckanlagen, wird es in naher Zukunft keine Hu¨rde sein,
beliebige PEEK-Implantate mit einem interkonnektierenden Porensystem herzustellen. Der
Druckprozess fu¨r Polymere basiert in der Regel auf einem Aufschmelzen der aufzutragenden
Masse. Durch eine Integration der Beschichtung in den Druckprozess ko¨nnte theoretisch ein
beschichtetes PEEK-Implantat gedruckt werden. Da sich das Spin-Spray-Coating-Verfahren
pra¨ziser ausrichten und anwenden la¨sst, werden auch erste Versuche dazu durchgefu¨hrt. Die
Abbildung 6.1(a) zeigt die Oberfla¨che eines PEEK-Implantates nach einer Beschichtung im
flu¨ssigen Spru¨hnebel. Die Schichthaftung fu¨r diese Beschichtung liegt bei einem Druck p von
etwa 2,4 MPa. Damit so eine Schicht auch eine FDA Zulassung bekommt und außerdem das
Zell-PEEK-Interface auch dauerhaft verbessert, ist es notwendig, wieder eine permanente
Verbindung zwischen Polymer und Schicht zu erzeugen. Dieser Schritt wird durch die Inte-
gration eines kleinen Rohrofens in die Beschichtungsanlage realisiert. In der Abbildung 6.1(b)
ist ein Querschnitt dieser Beschichtung dargestellt, die den Verbund zwischen Polymer und











i. E. internationale Einheit
i. M. intramuskula¨re Injektion
KGr Kontrollgruppe
s. Abb. siehe Abbildung
s. Abschn. siehe Abschnitt
s. Diagr. siehe Diagramm
s. Kap. siehe Kapitel
s. Tab. siehe Tabelle




ante mortem lateinisch fu¨r: vor dem Tod
BA Knochenfla¨che (engl.: bone area)
BIC Knochen-Implantat-Kontakt (engl.: bone-to-implant-contact)
hydrophil altgriechisch fu¨r: Wasser liebend
hydrophob altgriechisch fu¨r: Wasser fu¨rchtend
in vitro lateinisch fu¨r: im Glas
in vivo lateinisch fu¨r: im Lebendigen






























Abb. A.1.: Technische Skizze der verwendeten atmospha¨rischen Plasmajetanlage Plasma
Beam (diener electronic GmbH) [27].
Abb. A.2.: Entwicklung der Prima¨rstabilita¨t (durchgezogene Linie) und der Se-
kunda¨rstabilita¨t (gestrichelte Linie) bei der Implantatheilung [17]. Die Prima¨rstabilita¨t ent-
steht durch die mechanische Verankerung des Implantat im erzeugten Bohrloch oder Defekt
durch die Wirkung eines Gewindes oder Knochenzementes. Die Sekunda¨rstabilita¨t entsteht
durch eine sich neu ausbildene Knochenhu¨lle, die das Implantat einfasst.
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Abb. A.3.: Die mit NanoBone
R©
-Dispersion beschichtete Titanscheiben zeigen keine Struk-
tura¨nderungen in der Schicht nach einer Niederdruckplasmabehandlung.
Tab. A.1.: Tabellarische Auflistung der Ergebnisse der BIC- und BA-Messungen nach dem
Outlinemodell und dem Zonenmodell mit der Abgabe der zugeho¨rigen Standardabweichung
vom Mittelwert.
Outlinemodell BIC
Zeit/Wochen KGr BGr HGr
4 36, 2± 1, 7 44, 0± 2, 6 33, 8± 1, 6
12 36, 6± 1, 8 51± 4 36, 7± 1, 3
Zonenmodell BIC
Zeit/Wochen KGr-Mantel KGr-Kern BGr-Mantel BGr-Kern
4 35, 9± 2, 2 20± 4 45, 3± 2, 4 30, 1± 1, 8
12 31, 2± 1, 1 16± 4 44, 6± 2, 8 41± 5
Zonenmodell BA
Zeit/Wochen KGr-Mantel KGr-Kern BGr-Mantel BGr-Kern
4 34, 8± 2, 8 12, 3± 2, 6 32± 5 13, 7± 1, 6
12 27, 8± 2, 0 8, 1± 1, 9 33± 5 18± 4
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(a) 4W BGr (b) 4W BGr















Abb. A.4.: (a) Elektronenmikroskopische Aufnahme eines beschichteten Implantates aus
der in vivo Studie nach 4 Wochen. Das Biomaterial (ä), welches mit der PEEK-
Implantatoberfla¨che (ä) verbunden ist, wurde von Knochen umlagert, der durch die Os-
teozyten (ä) identifiziert werden kann.
(b) Vergro¨ßerter Ausschnitt aus Abbildung (a) mit Markierungen die die Gro¨ße und Lage
von EDX-Messungen wiedergeben.
(c) EDX-Spektrum zu den in Abbildung (b) markierten Positionen.
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A.3. Erga¨nzende Abbildungen
(a) 6W BGr (b) 6W BGr















Abb. A.5.: (a) Elektronenmikroskopische Aufnahme eines beschichteten Implantates aus
der in vivo Studie nach 6 Wochen. Das Biomaterial (ä), welches mit der PEEK-
Implantatoberfla¨che (ä) verbunden ist, wurde von Knochen umlagert, der durch die Os-
teozyten (ä) identifiziert werden kann.
(b) Vergro¨ßerter Ausschnitt aus Abbildung (a) mit Markierungen die die Gro¨ße und Lage
von EDX-Messungen wiedergeben.
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